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Schallfeldformung zur Reduzierung der Behandlungszeit bei der Therapie mit 
hochenergetischen fokussierten Ultraschallwellen 
Die Therapie mit hochenergetischen fokussierten Ultraschallwellen (HIFU, high intensity focused ultrasound) ist 
eine minimal invasive Methode, Tumorgewebe lokal thermisch zu zerstören. Als Ultraschallquellen werden 
meist hoch fokussierende Ultraschallwandler verwendet, die nur geringe Ablationsraten zulassen, was bei großen 
Tumoren zu langen Behandlungszeiten führen kann. Gegenstand dieser Arbeit war es, Möglichkeiten zur 
Reduktion der Therapiezeit zu untersuchen. 
Zunächst wurden mittels mathematischer Simulationen Ultraschall-Vorsatzlinsen zur Modifikation eines 
gegebenen fokussierten Schallfeldes entwickelt.  Die zwei besten Linsen wurden aus Polystyrol angefertigt und 
experimentell untersucht. Hierzu diente ein neues, im Rahmen dieser Arbeit entwickeltes, gewebeähnliches 
Ultraschallphantom aus einer mit Hühnereiweiß dotierten Polyacrylamidmatrix. In einem weiteren Schritt wurde 
für eine gegebene klinische HIFU-Therapieeinheit mittels Simulationsrechungen ein optimierter Phased Array 
Ultraschallwandler konstruiert. 
Sowohl in den Simulationen als auch experimentell konnte gezeigt werden, dass mit den entwickelten 
Ultraschalllinsen die Ablationszeiten bis auf ein Fünftel reduziert werden können. Das entwickelte 
Ultraschallphantom ist transparent und zeigt bei Temperaturen über 67°C sichtbare weiße Koagulationen. Die 
theoretischen Untersuchungen zum Aufbau eines Phased Array Ultraschallwandlers (Durchmesser 100 mm, 
Brennweite 88 mm) haben gezeigt, dass eine randomisierte Elementanordnung von 217 Einzelelementen mit 
einem Elementdurchmesser von 4,5 mm bei einer Frequenz von 1,5 MHz  für die Therapie von Mammatumoren 
in der vorgegebenen Therapieeinheit optimal sind. 
Die in dieser Arbeit entwickelten Ultraschalllinsen werden zukünftig zur Beschleunigung der HIFU-Therapie 
von Tumoren der Mamma klinisch eingesetzt. Mit dem transparenten Ultraschallphantom ist ein standardisiertes 
Hilfsmittel geschaffen worden, das den Vergleich von Simulation und Experiment deutlich vereinfacht. Eine 







Sound field modification for treatment time reduction in high intensity focused 
ultrasound therapy 
High intensity focused ultrasound therapy (HIFU) is a minimal invasive method for local thermal tissue 
destruction. For most applications, sharply focused transducers with low ablation rates are used, thus the 
treatment of large tumours is very time-consuming. The aim of this work was to search for possibilities to reduce 
the treatment time. 
For the given single-focus transducer thin acoustic lenses for field modification were designed mathematically. 
Two lenses with the best properties were manufactured out of polystyrene and tested experimentally. Therefore, 
a new tissue mimicking phantom containing egg white and polyacrylamide was developed. Thereafter, the 
theoretically optimal phased array transducer for the given HIFU- therapy unit was designed. 
The simulations and experiments performed showed that the designed lenses can reduce the treatment time to 
one fifth.  After heating the phantom to temperatures above 67°C, coagulation starts causing the heated region to 
change from optically transparent to opaque, which makes the coagulation process visible. The theoretical 
analysis concerning the set-up of a phased array transducer (diameter 100 mm, focal length 88 mm) has 
demonstrated that a randomised order of 217 single elements with a diameter of 4,5 mm at a frequency of 1,5 
MHz is optimal for the therapy of breast cancer. 
The lenses designed in this work will be integrated into clinical use to reduce treatment time during HIFU-
therapy of tumors of the breast. Furthermore the created phantom offers the possibility for an easy comparison 
between simulations and experimental results. Clinical implementation of the designed phased array could offer 
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Unter Ultraschall versteht man zeitliche und ra¨umliche Schwingungen eines ausge-
dehnten Ko¨rpers mit Frequenzen oberhalb der Ho¨rschwelle des menschliches Ohres,
d.h. oberhalb einer Frequenz von 16 kHz.
Der Ultraschalleinsatz fu¨r die medizinische Diagnostik spielt weltweit eine enorme
Rolle im klinischen Alltag. Wa¨hrend bei der diagnostischen Anwendung Wechsel-
wirkungen, wie mechanische oder thermische Effekte, zwischen dem eingestrahlten
Ultraschall und dem Gewebe vermieden werden sollen, werden diese fu¨r die the-
rapeutische Anwendung ausgenutzt. So werden z.B. mechanische Effekte fu¨r die
Zertru¨mmerung von Nierensteinen (Lithotripsie) und in abgeschwa¨chter Form zur
Behandlung von Entzu¨ndungen, wie dem Tennisarm eingesetzt. Thermische Effekte
des Ultraschalls werden in der Physiotherapie und mit stark zunehmendem Inter-
esse auch in der lokalen Tumortherapie angewendet. Man unterscheidet zwischen
konventioneller Ultraschallhyperthermie und der Therapie mit hochenergetischem
fokussiertem Ultraschall, der sog. HIFU-Therapie (HIFU fu¨r High Intensity Focused
Ultrasound).
Die konventionelle Hyperthermie wird in der Regel mit elektromagnetischen Wel-
len (Radio oder Mikrowellen) durchgefu¨hrt. Bei der konventionellen Hyperthermie
wird das Gewebe fu¨r 30 bis 60 Minuten auf die Temperatur von 42 ◦C bis 45 ◦C
erwa¨rmt. Die Erhitzung vom Gewebe hat Sto¨rungen der zellula¨ren Dynamik, A¨nde-
rung der Gewebemikrozirkulation und der Blutgefa¨ssepermeabilita¨t zur Folge. Hy-
perthermie erho¨ht die Gewebesensitivita¨t fu¨r die anderen Therapien wie Radio-,
Chemo-, Immuno- und Gen-Therapy und wird mit diesen kombiniert klinisch einge-
setzt [Sneed90], [Bornstein93], [Overgaard95], [Diederich99].
Die Anwendung der Hyperthermie mit elektromagnetischen Wellen wird durch große
Wellenla¨ngen und hohe Absorption im Gewebe stark eingeschra¨nkt. Eine Konzen-
tration der Energie auf einen kleinen Fokus ist aufgrund der Wellenla¨nge nicht
mo¨glich. Ultraschallwellen hingegen haben den Vorteil, dass sie leicht fokussiert
werden ko¨nnen. Zudem sind durch die geeignete Wahl der Frequenz hohe Eindring-
tiefen mo¨glich. Typischerweise werden Frequenzen von 0,5-10MHz eingesetzt, die
Eindringtiefen von mehr als 15 cm erlauben. Beim Ultraschalleinsatz la¨sst sich mit
der Wahl der Ultraschallparameter eine bessere Lokalisation und Kontrolle u¨ber die
Wa¨rmeverteilung erzielen. Eine U¨bersicht u¨ber die Ultraschalltechnologien fu¨r die
konventionelle Hyperhermie findet sich in [Diederich99].
Im Gegensatz zur konventionellen Hyperthermie, wird bei der HIFU-Therapie das
Gewebe fu¨r sehr kurze Zeiten innerhalb von einigen Sekunden auf hohe Tempe-
raturen erhitzt und gezielt zersto¨rt. Die HIFU-Therapie ist eine minimal invasive
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Methode. Die Ultraschallwellen hoher Amplituden werden durch die intakte Haut
hindurch scharf fokussiert, so dass nur in der Fokuszone hohe Intensita¨ten erzeugt
werden. Die hochenergetischen fokussierten Schallwellen fu¨hren innerhalb weniger
Sekunden in einem auf die Fokuszone begrenzten Bereich zu Gewebeerwa¨rmung auf
Temperaturen von u¨ber 60 ◦C. Bei so hohen Temperaturen kommt es zur irreversi-
blen Denaturierung von Proteinen und damit zur Zellzersto¨rung und schließlich zur
Bildung einer Gewebenekrose bzw. einer Gewebela¨sion. Durch die Aneinanderrei-
hung vieler kleiner La¨sionen ko¨nnen große Volumina konfluent behandelt werden.
Die gebildeten La¨sionen sind scharf abgegrenzt und das umliegende Gewebe ausser-
halb der fokalen Zone wird nicht beeintra¨chtigt (s. Abb. 1.1). Aufgrund der hohen
Pra¨zision wird diese Therapie auch als fokussierte Ultraschallchirurgie FUS (Focused
Ultrasound Surgery) bezeichnet.
Abbildung 1.1: Ablauf der HIFU-Therapie mit einem spha¨rischen Ultraschallwandler. Fokussier-
te Ultraschallwellen hoher Amplituden erhitzen das Gewebe im Fokusbereich auf Temperaturen
von u¨ber 60 ◦C. Die hohen Temperaturen fu¨hren zu irreversiblen Proteinkoagulation und Bildung
einer La¨sion in der Fokuszone. Um große Volumina zu behandeln, mu¨ssen viele einzelne La¨sionen
nebeneinander erzeugt werden.
Bei der HIFU-Therapie werden oft spha¨rische Ultraschallwandler eingesetzt. Die
einzelnen La¨sionen haben die Form eines Rotationsellipsoids mit einem Durchmes-
ser von 1mm und einer um den Faktor 5-10 gro¨ßeren La¨nge. Die Intensita¨ten im
Fokus liegen im Bereich von einigen 1000W/cm2 und die Beschallungszeit pro ei-
ner La¨sion meistens zwischen 0,1 und 10 s. Zwischen den Beschallungen werden die
Abku¨hlungspausen von 30-60 s angelegt, um das unerwu¨nschte Erhitzen außerhalb
des Targetvolumens zu vermeiden. Die Arbeitsfrequenz des Wandlers ist von Gewe-
beart sowie der gewu¨nschten Eindringtiefe abha¨ngig und liegt in der Regel zwischen
0,5 und 10MHz. Die meisten Anwendungen finden im Frequenzbereich um 1,5MHz
statt.
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Um Schallwellen zu erzeugen werden mechanisch fokussierende Ultraschallwandler
und elektronische Phased Array Ultraschallquellen eingesetzt.
Trotz vieler Vorteile ist der Ultraschalleinsatz fu¨r die thermischen Therapien nicht
ohne Einschra¨nkungen. Der hohe Absorptionskoeffizient von Knochen und hohe Re-
flexion an Gasoberfla¨chen schra¨nken die Anwendung vom Ulraschall ein. Von Kno-
chen umgebene Organe und gasgefu¨llte Hohlorgane ko¨nnen mit extrakorporalem
Ultraschall schlecht therapiert werden. Bis heute wird die HIFU-Therapie z.B. fu¨r
die Behandlung von Tumoren der Prostata [Chaussy03], der Brust [Hynynen01],
[Huber01], von Uterus Fibroadenomen [Tempany03], Nieren- und Lebertumoren ein-
gesetzt. Neueste Forschungsergebnisse zeigen, dass die Ultraschalltherapie auch am
Gehirn durch die geschlossene Scha¨delkalotte, mo¨glich ist [Aubry03], [Clement02].
Ein wichtiger Aspekt ist die visuelle Fu¨hrung und Kontrolle der Therapie. Gewebein-
gomogenita¨ten ko¨nnen Vera¨nderungen in der Feldverteilung und Fokusverschiebung
hervorrufen. Es kann zur unerwu¨nschten Gewebeerhitzung als auch zu ungenu¨gend
hohem Temperaturanstieg im geplanten Fokus kommen. Bildgebende Verfahren spie-
len nicht nur eine Rolle bei der Definition des zu behandelnden Volumens, sondern
auch fu¨r die Kontrolle wa¨hrend und nach der Therapiedurchfu¨hrung. Diagnosti-
scher Ultraschall, CT (Computer Tomographie) und MRT (Magnetresonanztomo-
graphie) bieten die Mo¨glichkeit die Temperatura¨nderungen wa¨hrend der Therapie
zu detektieren. Allerdings ist MRT zur Zeit die einzige Methode, mit der sich die
Werte der Temperatura¨nderungen ausreichend genau erfassen lassen [Clement04].
Der Einsatz der MRT zur Kontrolle der HIFU-Therapie, bekannt auch unter dem
Namen MRgFUS (Magnet Resonance guided Focused Ultrasound Surgery), wurde
von einigen Gruppen untersucht [Huber94], [Cline95], [Bohris99], [McDannold02].
1.2 Aufgabenstellung
In der Arbeitsgruppe Minimalinvasive Tumortherapieverfahren wurde eine HIFU-
Therapieeinheit zur Behandlung von Tumoren der Mamma entwickelt [Jenne03a].
Die Therapie wird mit einem fokussierendem Ultraschallwandler mit einer Brenn-
weite von 68mm und einem Durchmesser von 60mm bei einer Frequenz von 1,7MHz
durchgefu¨hrt.
Die Positionierung des Fokus, bzw. des Ultraschallwandlers, erfolgt mit einem spe-
ziell entwickelten MRT-kompatiblen System, das hydraulisch betrieben wird. Die
Therapieeinheit ist im MR-Tomographen installiert, so dass die Therapieplanung
und das Temperaturmonitoring mit Hilfe der MRT durchgefu¨hrt wird.
Der Ultraschallwandler erzeugt sehr kleine La¨sionen. Der -3 dB Fokusdurchmesser
betra¨gt etwa 1,1mm und die Fokusla¨nge 8,8mm. Mit einer Beschallung la¨sst sich et-
wa ein Volumen von 40µl behandeln. Zwischen den einzelnen Beschallungen mu¨ssen
Pausen eingehalten werden, um das U¨berhitzen vom Gewebe zu vermeiden. Mit dem
Positioniersystem wird der Ultraschallwandler sehr pra¨zise in Schritten von 0,12mm
verschoben, was eine gewisse Zeit beno¨tigt, die la¨nger als die notwendige Pausenzeit
sein kann. Kleine La¨sionen, Pausenzeit zwischen den La¨sionen und die Ultraschall-
wandlerverschiebung fu¨hren bei großen Tumoren zu Behandlungszeiten von u¨ber
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3 Stunden. Das Ziel dieser Arbeit war es, Mo¨glichkeiten zu untersuchen, um die
Behandlungszeit zu verku¨rzen.
Eine Mo¨glichkeit, die Therapiezeit zu verku¨rzen, ist das Ultraschallfeld so zu mo-
difizieren, dass es einen gro¨ßeren bzw. mehrere Fokuspunkte aufweist. Der Bereich
zwischen den einzelnen Fokussen wird im Laufe der Beschallung durch die Wa¨rmelei-
tung so weit erhitzt, dass bei nicht zu großem Abstand der Fokusse eine einheitliche
La¨sion entsteht. Die Formung des Schallfeldes kann hierbei auf verschiedene Wei-
sen erfolgen. Zum Beispiel mit Hilfe sog. Phased Array Transducer, bei denen die
aktive Fla¨che aus vielen kleinen, separat in ihrer Amplitude und Phase ansteuerba-
ren Elementen besteht [Fan96], [Ebbini91], [Wan96], [Daum99]. Solche Schallquellen
sind komplex aufgebaut und entsprechend teuer. Mit diesen Wandlern ist auch eine
schnelle Fokusverschiebung mo¨glich, was die Therapie zusa¨tzlich beschleunigen kann.
Eine Alernative ko¨nnte die Verwendung von speziellen Vorsatzlinsen in Verbindung
mit herko¨mmlichen Fix-Fokusultraschallwandlern [Fjield97], [Lalonde93] sein. Dabei
werden die Linsen direkt vor den fokussierenden Ultraschallwandler gesetzt. Durch
die Dickena¨nderung des Linsenmaterials wird die Phase der vom Ultraschallwandler
ausgesandten Welle modifiziert.
Zuna¨chst galt es das Potential solcher Vorsatzlinsen in Verbindung mit einem ge-
gebenen therapeutischen Fix-Fokusultraschallwandler zu untersuchen. Um das Er-
gebnis zu beurteilen, sollten transparente Ultraschallphantome entwickelt werden,
welche einen schnellen Vergleich der verschiedenen Linsensysteme ermo¨glichen und
langwierige Versuche mit ex-vivo-Gewebe vermeiden. In einem na¨chsten Schritt soll-
te fu¨r den vorhandenen Aufbau ein Phased Array Ultraschallwandler mit mo¨glichst
geringer Elementzahl und mo¨glichst gutem Verhalten bei der Fokuspositionierung
theoretisch konstruiert werden.
2 Theorie
2.1 Grundlagen der Ultraschallphysik
Im folgenden Kapitel werden die Grundlagen der Ultraschallphysik dargestellt. Eine
ausfu¨hrliche theoretische Darstellung ist in [Kuttruff88], [Sutilov84] erla¨utert.
2.1.1 Wellengleichung
Schallwellen sind zeitliche und ra¨umliche Schwingungen eines ausgedehnten Ko¨rpers.
Die Teilchen, aus denen die Ko¨rper aufgebaut sind, werden aus ihrer Ruhelage aus-
gelenkt und fu¨hren um diese Schwingungen aus. So entstehen Druck- und Dichte-
schwankungen, die sich als Welle im Medium ausbreiten. Die Schallfelder werden
mit den folgenden Schallfeldgro¨ßen charakterisiert:
• Schallschnelle −→u
Die Schwinggeschwindigkeit eines Mediumteilchens bzw. eines Volumenele-
mentes in dem sich die Schallwelle ausbreitet.
• Schalldruck p
Die Abweichung des Momentandrucks vom Ruhedruck p0.
• Dichtea¨nderung ρ
Der Gesamtdruck pg und die Gesamtdichte ρg eines gasfo¨rmigen oder flu¨ssigen Stoffes
sind durch folgende Zustandsgleichung miteinander verknu¨pft [Kuttruff88]:
pg = pg(ρg, T ).
Setzt man voraus, dass der Wa¨rmeaustausch zwischen benachbarten, unterschiedlich
stark komprimierten Volumenelemnten in sehr geringem Masse stattfindet, so sieht
die adiabatische oder isentropische Zustandsgleichung wie folgt aus:
pg = pg(ρg).
Fu¨r den Schalldruck und die Dichtea¨nderung gilt nach Definition:
p = pg − p0,
ρ = ρg − ρ0,
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wobei p0 der Ruhedruck und ρ0 die Ruhedichte ist. Die beiden Gro¨ßen lassen sich






















+ ho¨here Terme (2.1)












. A ist das Kompressionsmodul des Mediums
und B das nichtlineare Modul der Volumenelastizita¨t. Die Druck- und Dichtea¨nde-
rung sind im Vergleich zu den Ruhewerten sehr klein, so dass die ho¨heren Glieder
der Entwicklung vernachla¨ssigt werden ko¨nnen und man erha¨lt










Mit Forderung nach der Impuls- und Massenerhaltung ergeben sich die Bewegungs-
und Kontinuita¨tsgleichung:




−→∇ · (ρg−→u ) + δρ
δt
= 0. (2.3)
Bei kleinen Schallschnellen, la¨sst sich die totale Ableitung der Schallschnelle durch
die partielle ersetzen. Mit der letzten Annahme und mit ρg ≈ ρ0 erha¨lt man aus den





−→∇ · (ρ0−→u ) + δρ
δt
= 0, (2.5)


















wobei A der Kompressionsmodul bei einem adiabatischen Prozess ist.
Mit Gleichung 2.6 lassen sich alle akustischen Erscheinungen beschreiben. Die Ver-
luste, die bei Schallausbreitung auftreten werden dabei nicht beru¨cksichtigt.
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Außerdem gilt Gleichung 2.6 in dieser Form nur in Flu¨ssigkeiten und Gasen, bei
denen die Viskosita¨t vernachla¨ssigbar ist. Hier ist die Schallwelle eine reine Longitu-
dinalwelle. In Festko¨rpern sind physikalische Eigenschaften richtungsabha¨ngig und
es treten neben den Longitudinalwellen auch Transversalwellen auf.
Schallwellen, die das Gewebe passieren, sind meistens longitudinal [Hynynen90], so
dass weiches Gewebe in Modellen zur Ultraschallausbreitung durch fluides Medium
angena¨hert wird. Folglich beschreibt Gleichung 2.6 auch die Schallausbreitung im
Gewebe unter der Annahme den kleinen Schallamplituden. An den Grenzfla¨chen
zwischen Weichteilgewebe und Knochen ko¨nnen allerdings auch Scherwellen entste-
hen. Diese werden in den folgenden Betrachtungen nicht beru¨cksichtigt.
2.1.2 Das Geschwindigkeitspotential
In einem idealen Medium treten keine Scherspannungen auf und die Teilchen fu¨hren
keine Rotation aus. Da die Rotation des Vektors der Schallschnelle verschwindet,
la¨sst sich −→u als Gradientenfeld einer skalaren Gro¨ße, des Geschwindigkeitspotentials
ψ schreiben [Sutilov84]:
−→u = −−→∇ψ. (2.8)







































Bei hohen Druckamplituden beschreibt die linearisierte Wellengleichung 2.6 bzw.
2.12 die Wellenausbreitung nicht genau. Bei den hohen Druckamplituden machen
sich Nichtlinearita¨ten bemerkbar, die bei der Ableitung der Wellengleichung ver-
nachla¨ssigt waren. Im Folgenden werden diese Effekte na¨her beschrieben.
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Aufsteilung der Wellenform
Gleichung 2.7 ist nur fu¨r unendlich kleine Anregungen, d.h. fu¨r Schallwellen un-
endlich kleiner Amplituden, gu¨ltig. Die Beru¨cksichtigung der Nichtlinearita¨ten der
Elastizita¨t fu¨r reale Wellen endlicher Amplitude fu¨hrt zu einer Korrektur in der
Gro¨ße der Schallgeschwindigkeit. Die Schallgeschwindigkeit ha¨ngt zusa¨tzlich von der






Beru¨cksichtigt man, dass die Schallamplituden nicht beliebig klein sind, so mu¨ssen
auch weitere Terme aus Gleichung 2.1 in Betracht gezogen werden. Bricht man die




















A/ρ0 ist die Schallgeschwindigkeit fu¨r kleine Amplituden. Unter der Annah-
me, dass die Schallschnelle u viel kleiner als die Schallgeschwindigkeit c ist, genu¨gt
es die Wurzel aus Gleichung 2.14 in eine Reihe zu entwickeln und nach dem zweiten
Glied abzubrechen. Setzt man das Ergebnis in Gleichung 2.13 ein, so ergibt sich fu¨r
die Schallgeschwindigkeit







Die Abha¨ngigkeit der Schallgeschwindigkeit von der Schallschnelle hat zur Folge,
dass sich die Schwingungsphasen mit hohem Schalldruck und daher großen Teil-
chenschnelle schneller ausbreiten als die mit niedrigem Schalldruck. Eine urspru¨ng-
lich sinusfo¨rmige Welle steilt sich an ihrer Vorderfront immer mehr auf und an ihrer
Ru¨ckfront flacht sie immer mehr ab. Diese Wellenverzerrung ist gleichbedeutend mit
der Entstehung von ho¨heren harmonischen Frequenzkomponenten. Eigentlich sollte
sich jede Schallwelle, egal welcher Intensita¨t, nach einer gewissen Laufzeit aufstei-
len. Diesem Vorgang ist die Absorption entgegengesetzt, die mit ho¨herer Frequenz
zunimmt.
Langevinscher Strahlungsdruck
Zu den nichtlinearen Effekten za¨hlt auch der Schallstrahlungsdruck. Zur Verdeut-
lichung schreibt man Gleichungen 2.2 und 2.3 fu¨r den Fall einer ebenen Welle in
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Multipliziert man Gleichung 2.17 mit u und addiert sie zu Gleichung 2.16 so ergibt
sich:





Bei einer zeitlichen Mittelung verschwindet das Integral in 2.18. In einer ebenen
Schallwelle entsteht somit ein zeitlich und o¨rtlich konstanter Unterdruck:
p ≈ −ρ0u2. (2.19)
In einem begrenzten Schallstrahl fließt auf Grund dieses Unterdrucks das Medium
aus dem umgebenden Bereich in den Schallstrahl ein, bis sich ein Gleichgewicht
eingestellt hat. Treten die Verluste im Medium auf, so erzeugt das nachstro¨mende
Medium einen Druck in Richtung des Energiedichtegefa¨lles.
2.1.4 Die Schallimpedanz
Das Verha¨ltnis des Schalldrucks zur Schallschnelle in einer in x-Richtung forschrei-
tenden ebenen Welle ist eine wichtige akustische Materialkonstante und wird als





Trifft eine Ultraschallwelle auf eine Grenzschicht zwischen zwei Medien mit unter-
schiedlichen Schallimpedanz an, so wird ein Teil der Welle reflektiert und der die
Grenzschicht passierende Teil gebrochen (Abb. 2.1). Fu¨r den Brechungswinkel θ′ gilt







Dabei ist θ der Einfallswinkel der Welle und c bzw. c′ ist die Schallgeschwindigkeit im
ersten bzw. zweiten Medium. Der Reflexionsfaktor R und der Transmissionsfaktor
T sind vom Einfallswinkel der Welle und der Impedanz der beiden Medien abha¨ngig
und lassen sich fu¨r ebene Wellen wie folgt bestimmen:
R =
Z ′0 cos θ − Z0 cos θ′
Z ′0 cos θ + Z0 cos θ′
, (2.21)
T =
2Z ′0 cos θ
Z ′0 cos θ + Z0 cos θ′
. (2.22)
Eine Grenzfla¨che wird als Schallhart bezeichnet, wenn Z ′0=∞ und daher R=1. Falls
Z0=0 und damit R=-1 gilt, so spricht man von einer schallweichen Grenzschicht.
Fu¨r den senkrechten Einfall θ = 0 vereinfachen sich Gleichungen 2.21, 2.22 zu
R =
Z ′0 − Z0
Z ′0 + Z0
und T =
2Z ′0
Z ′0 + Z0
. (2.23)
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Abbildung 2.1: Reflexion und Brechung von Ultraschallwellen an Grenzschichten zwischen zwei
Medien mit unterschiedlichen akustischen Eigenschaften.
Besonders wichtig fu¨r die praktischen Anwendungen ist der senkrechte Durchgang
durch eine planparallele Platte, die an zwei Medien verschiedener akustischer Impe-




1 +RR′ exp(−2ik′b) , (2.24)
mit R = Z2−Z1
Z1+Z2
und R′ = Z3−Z2
Z2+Z3
. Unter der Bedingung, dass die Schichtdicke b = λ/4
und R = R′ ist, was Z2 =
√
Z1Z3 entspricht, kommt es zur destruktiven Inter-
ferenz zwischen den an der vorderen und an der hinteren Grenzplatte reflektierten
Schallwellen. In diesem Fall verschwindet der Reflexionsfaktor und die Welle passiert
ungesto¨rt die λ/4 Schicht.
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2.2 Ultraschallquellen
Zum Aufbau therapeutischer Ultraschallwandler werden spezielle Piezokeramiken
(PZT, Bleizirkonat-Titanat) verwendet. Die Arbeitsfrequenz wird je nach gewu¨nsch-
ter Eindringtiefe zwischen 0,5 und 10MHz gewa¨hlt. Um einen mo¨glichst hohen Wir-
kungsgrad zu erzielen werden die Wandlerscheiben mit speziellen λ/4 Anpassungs-
schichten vergu¨tet. Die Ru¨ckseite der Keramik liegt an Luft (air backed) oder wird
zur Ku¨hlung mit Wasser umstro¨mt (water backed).
Um fokussierte Ultraschallfelder zu erzeugen, gibt es mehrere Mo¨glichkeiten (Abb.
2.2). Es wird zwischen Fix-Fokusultraschallwandlern mit fester Schallfeldgeometrie
(spha¨rische oder plane Ultraschallwandler mit Fokussierlinse) und Phased Array
Ultraschallwandlern, deren Feldgeometrie elektronisch gea¨ndert werden kann, un-
terschieden.
Abbildung 2.2: Fokussieren von Ultraschallwellen: Erzeugen eines geometrischen Fokus mit
spha¨rischer Piezokeramik, Fokussieren mit einer Fokussierlinse, Fokussieren mit Reflektoren, elek-
tronisches Fokussieren mit einem Phased Array Ultraschallwandler [Jenne03].
2.2.1 Fix-Fokusultraschallwandler
Ein Fix-Fokusultraschallwandler hat eine feste Schallfeldgeometrie. Diese Ultra-
schallwandler haben entweder einen geometrischen Fokus oder, im Falle eines planen
Wandlers, eine Fokussierlinse [Fjield99], mit der das Feld gezielt geformt werden
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kann. Um die Fokusverschiebung zu erzielen muss entweder der Ultraschallwandler
oder das Target verschoben werden.
2.2.2 Phased Array Ultraschallwandler
Die ho¨chste Flexibilita¨t bieten die Phased Array Ultraschallwandler. Ein Phased
Array besteht aus vielen einzelnen Piezokeramiken, die elektronisch getrennt mit
eigener Phase und Amplitude betrieben werden ko¨nnen. Die Phased Arrays haben
einige Vorteile [Hynynen96]:
• Es kann eine optimale Fokusgro¨ße und die gewu¨nschte Feldverteilung abha¨ngig
vom Tumorvolumen erzeugt werden.
• Die Fokusgro¨ße kann wa¨hrend der Behandlung kontrolliert und gea¨ndert wer-
den.
• Durch die gewa¨hlte Ansteuerung kann die Fokusverschiebung durch die Gewe-
beschichten korrigiert werden.
• Der Fokus kann elektrisch ohne mechanische Wandlerbewegung verschoben
werden.
Fu¨r die HIFU-Therapie werden meistens 2-dimensionale Phased Array Ultraschall-
wandler eingesetzt. Um hohe Intensita¨ten im Fokus erzielen zu ko¨nnen, kommen
großfla¨chige Wandler zum Einsatz. Fu¨r therapeutische Anwendungen sind gro¨ße-
re Aperturen und pra¨zise Fokussierung notwendig, um genug Intensita¨t im fokalen
Bereich zu erzeugen. Mit einer großen Apertur ist die eingestrahlte Energiedichte
im Bereich zwischen dem Wandler und dem Fokus kleiner, so dass unerwu¨nschte
Erhitzung und Entstehen von Kavitationen vermieden werden ko¨nnen.
Mit gro¨ßeren Wandlerdimensionen steigt auch die Anzahl der einzelnen Elemente
an. Die Elementgro¨ße und die Frequenz bestimmen den Bereich, in dem der Fo-
kus verschoben werden kann. Die hohen Intensita¨ten werden nur in den Arealen
erreicht, die vom Feld jedes einzelnen Elementes erfasst werden ko¨nnen [Goss96]
(Abb. 2.3). Mit vielen kleinen Elementen, la¨sst sich der Fokus in einem gro¨ßeren
Bereich verschieben und die Feldverteilung kann einfacher an die vorhandenen In-
homogenita¨ten angepasst werden. Allerdings sind mit einer großen Elementanzahl
hohe Baukomplexita¨t und Herstellungskosten verbunden.
Die einzelnen Elemente werden aus Piezo-Kristallen, wie z.B. PZT 8 Kristallen ge-
baut. Damit ein Piezo-Element in rein longitudinaler Mode schwingt, muss das
Verha¨ltnis der Breite zur Elementdicke kleiner als 0,6 oder gro¨ßer als 10 sein
[Kluiwstra97]. Die Abweichung von diesem Verha¨ltnis fu¨hrt zu einem sehr nied-
rigen Wirkungsgrad, der zwischen 10 und 20% liegt. Die Energieverluste korrelie-
ren mit der Wandlererhitzung. Mit der neuen Herstellungstechnologie der piezo-
composite transducer ko¨nnen diese Verluste deutlich vermindert und Intensita¨ten
von 10W/cm2 auf der Wandleroberfla¨che bei einem Wirkungsgrad von u¨ber 60%
[Kluiwstra97] bzw. zwischen 15 und 30W/cm2 bei einem Wirkungsgrad zwischen 40
und 60 % [Chapelon00], [Fleury02] erreicht werden.
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Abbildung 2.3: U¨berlappung der Felder der einzelnen Elemente. Das effektive Behandlungsvolu-
men wird von jedem Element erfasst. Die Bereiche mit −6 dB Intensita¨t der runden Strahler mit
dem Durchmesser von 8mm sind grau unterlegt (nach [Goss96]).
Typen von Phased Array Ultraschallwandler
Um mo¨glichst hohe Intensita¨ten mit mo¨glichst kleiner Elementanzahl und Baukom-
plexita¨t zu erzielen, werden fu¨r die Therapie oft spha¨rische Phased Array Ultraschall-
wandler eingesetzt. Es gibt verschiedene spha¨rische Phased Array Ausfu¨hrungen. Die
einzelnen Elemente ko¨nnen Sektoren (Sector-Vortex Phased Array), konzentrische
Kreise (Concentric-Ring Arrays), quadratisch, oder kreisfo¨rmig sein.
Mit sog. Sector-Vortex Phased Arrays lassen sich gleichzeitig mehrere Fokusse gene-
rieren und so das La¨sionsvolumen bei der Beschallung vergro¨ßern [Cain86]. Die Pha-
senverteilung eines Sektor-Vortex Phased Arrays mit N Sektoren ist nach [Cain86]
wie folgt gegeben:






fu¨r n = 0, 1, 2, ..., N − 1, und m ≤ N/2. m ist die Rotationsmode und bezeichent
die Anzahl der vollen 2pi Rotationen. β(θn) ist die sog. Phasenmodulationsfunktion.
Wird β(θ) = 0 und m = 0 gewa¨hlt, so erha¨lt man einen einzelnen Fokus. Fu¨r m 6=
0 ist die Intensita¨t entlang der Stahlungsachse Null, bzw. man erha¨lt ringfo¨rmige
Fokusse die durch Bessel Funktionen m-ter Ordnung beschrieben werden ko¨nnen.
Wird β(θ) 6= 0 gewa¨hlt, so werden die Fokusse ellipsoid. Eine ho¨here Rotationsmode
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m erzeugt einen gro¨ßeren Fokusdurchmeser. Die so erhaltenen Felder sind nicht
Zylinder-symmetrisch, sondern bei einem N -Sektoren-Phased Array erha¨lt man N ,
auf einem Kreis verteilte, unabha¨ngige Fokusse. Mit ho¨herer Sektorenanzahl werden
gleichma¨ssigere Temperaturverteilungen erreicht.
Phased-Arrays die aus konzentrischen Ringen bestehen, bieten die Mo¨glichkeit den
Fokus entlang der Bestrahlungsachse zu bewegen [Hynynen96], [Fjield96]. Der Be-
reich, in dem sich der Fokus verschieben la¨sst, ist von der Ringunterteilung, der
Anzahl der Ringe, dem Kru¨mmungsradius und dem Wandlerdurchmesser abha¨ngig.
Den maximalen Fokusbereich erha¨lt man, wenn die projizierte Breite der einzelnen
Ringe gleich ist [Fjield96].
Der Nachteil solcher Phased-Array Anordnungen sind sehr hohe Nebenmaxima, die
bei sehr kleinen Fokusdurchmessern die Hauptmaxima dominieren [Cain86]. Die Ne-
benmaxima ko¨nnen unter anderem durch das Maskieren des a¨ußeren Wandlerran-
des oder durch die kombinierte Anwendung eines Concentric-Ring Arrays mit einem
Sector-Vortex Array reduziert werden. Die kombinierten Phased-Arrays bieten somit
die Mo¨glichkeit der Fokusbewegung entlang der Strahlungsachse (abha¨ngig von der
Phasenverteilung der einzelnen Ringe) und der Vergro¨ßerung des Fokus (gesteuert
mit der gewa¨hlten Phasenverteilung der einzelnen Sektoren). Das Design und die
Ansteuerung dieser Phased-Arrays sind in [Fjield97] beschrieben.
Phased Arrays mit quadratischen Elementen wurden insbesondere in Verbindung
mit der Verku¨rzung der Behandlungszeit beim Erzeugen von multiplen Fokussen
untersucht [Ebbini91], [Wan96], [Fan95], [Fan96], [Hynynen96].
Fu¨r die Therapie von Hirntumoren durch die geschlossene Scha¨delkalotte sollen große
Phased Array Ultraschallwandler mit runden, ebenen Elementen eingesetzt werden
[Pernot03], [Clement00a]. Durch die zufa¨llige Anordnung der Elemente lassen sich
Nebenmaxima deutlich reduzieren [Gavrilov00], [Goss96].
2.3 Berechnung der Feldverteilung eines
Schallwandlers
Fu¨r eine leicht gekru¨mmte harmonisch schwingende Schallstrahlfla¨che S, la¨sst sich
das Geschwindigkeitspotential na¨herungsweise mit dem Rayleigh-Sommerfeld Beu-







wobei u = u0e
iωt die Schallschnelle, i =
√−1 die imagina¨re Einheit, ω die Kreisfre-
quenz, r der Abstand von dem Quellpunkt auf dem Fla¨chenelement dS zu dem Punkt
in dem ψ zu berechnen ist, sind. Der Ausdruck 2.26 ist die Lo¨sung der linearisierten
Wellengleichung 2.12 und besagt, dass jeder Punkt auf der Ultraschallwandlerober-
fla¨che Augangspunkt einer Kugellwelle ist (Huygensches Prinzip).
Fu¨r einen ebenen Strahler mit unendlich ausgedehnter Oberfla¨che ist Gleichung 2.26
ohne Einschra¨nkung richtig. Fu¨r einen gekru¨mmten Strahler endlicher Ausdehnung
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wird u¨ber eine gekru¨mmte Fla¨che integriert. Die abgestrahlten Wellen von einem
Teil der Schallstrahlfla¨che ko¨nnen an anderen Teilen dieser Fla¨che gebeugt werden.
Diese Effekte werden in dem obigen Integral nicht beru¨cksichtigt. Falls die Strah-
lungsfla¨che leicht gekru¨mmt und groß im Vergleich zur Wellenla¨nge ist, kann die
Beugung vernachla¨ssigt werden.












mit der Mediumdichte ρ, der Schallgeschwindigkeit im Medium c und der reellen
Wellenzahl k.













mit der Schallschnelle des n-ten Elementes un = uone
i(ωt+θn), der Kreisfrequenz ω
und der Phase θn. rmn ist der Abstand vom Punkt m zu einem Punkt des Elementes
n auf der Wandleroberfla¨che. dSn bezeichnet die infinitesimale Fla¨che des n-ten
Elementes.
Zur Beru¨cksichtigung der Da¨mpfung im Medium, wird die reelle Wellenzahl k mit
der komlexen Wellenzahl kc = k− iα ersetzt, wobei α der Da¨mpfungskoeffizient des
Mediums ist.
Es ist schwierig eine geschlossene Lo¨sung fu¨r das Integral 2.28 anzugeben. Es gibt
aber mehrere numerische Methoden um das Geschwindigkeitspotential bzw. Druck-
verteilung zu berechnen. Einige Methoden basieren auf der Aufteilung der Schall-
strahlungsfla¨che in kleine Strahler (klein im Vergleich zur Wellenla¨nge), so dass die
Integration u¨ber die Fla¨che auf eine Summierung der Beitra¨ge der kleinen Strahler
reduziert wird. Die Aufteilung der Strahlfla¨che in Rechtecke verku¨rzt deutlich die
Rechenzeit [Ocheltree89]. Eine weitere Methode zur Berechnung der Feldverteilung
basiert auf der Fourier-Transformation.
Numerische Lo¨sung des Rayleigh Integrals mittels Rechteckmethode
Teilt man die Schallstrahlfla¨che in kleine, angrenzende rechteckige Strahler mit der












wobei A = ∆h∆w die Fla¨che des rechteckigen Strahlers ist. Definiert man im Mit-
telpunkt (xn, yn) des Elementes n ein zweites Koordinatensystem mit den Koordi-
















Abbildung 2.4: Berechnung der Feldverteilung eines Ultraschallwandlers mit der Rechteckme-
thode.
Sind Dimensionen des rechteckigen Strahlers so klein, dass sich der Punkt (x, y, z)
im Fernfeld des Strahlers befindet, so la¨sst sich Gleichung 2.30 durch Na¨herungen




























mit x′n=x − xn, y′n=y − yn und R=
√
z2 + (x− xn)2 + (y − yn)2=
√
z2 + x′2n + y′2n .
Die Integrale in Gleichung 2.31 sind Fouriertransformierte einer Rechteckfunktion.





















mit der Funktion sinc(x) = sin(x)/x.
Berechnung der Feldverteilung mit der Fourier-Transformation






p˜(~r) = 0. (2.33)
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P˜ (kx, ky, z)e
iωteikxxeikyydkxdky,
wobei P˜ (kx, ky, z) die 2D-Fouriertransformierte von p˜(~r) ist. Setzt man den letzten
Ausdruck in die Gl. 2.33 ein, so erha¨lt man






− k2x − k2y
)
P˜ (kx, ky, z) = 0.
Die Lo¨sung der letzten Gleichung lautet:






P˜ (kx, ky, z0) ist die Fouriertransformierte der Druckverteilung in einer zur Schall-
achse senkrechten Ebene im Abstand z0 vom Wandler. Mit der Ru¨cktransformation
erha¨lt man somit aus der Druckverteilung in einer Ebene die Druckverteilung in
jeder beliebigen dazu parallelen Ebene.
Die Projektionsmethode bietet die Mo¨glichkeit das akustische Fernfeld aus dem
Nahfeld zu rekonstruieren. Umgekehrt la¨sst sich das Nahfeld aus der weiter vom
Wandler bekannten Feldverteilung ermitteln. Die Ru¨ckprojektion ko¨nnte somit aus-
genutzt werden, bei den vorgegebenen Feldverteilungen die Ansteuerung der einzel-
nen Phased-Array Elementen zu wa¨hlen.
2.3.1 Das Feld eines unfokussierten Schallwandlers
Die Schallfeldverteilung eines runden, planen, schwingenden Strahlers ist von dem
Verha¨ltnis seines Radius a zur Wellenla¨nge λ abha¨ngig. Die Intensita¨t entlang der
Schallachse z, die senkrecht auf die schwingende Platte steht und ihren Ursprung
im Strahlermittelpunkt hat, la¨sst sich wie folgt berechnen [Hynynen90]:
I(z) = I(0) sin2[(pi/λ)(
√
a2 + z2 − z)]. (2.35)
Maxima und Minima sind in den folgenden Entfernungen vom Strahler zu finden:
zMax =
4a2 − λ2(2m+ 1)2
4λ(2m+ 1)




mit m ∈ N.








zu finden. In Abbildung 2.5 sind die vereinfachte Darstellung der ra¨umlichen Aus-
dehnung des Schallfeldes und die Intensita¨tsverteilung entlang der zentralen Achse
gezeichnet.
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Der Bereich zwischen demWandler und dem letzten Maximum wird als Nahfeld oder
Fresnel-Zone bezeichnet. Die Minima und Maxima bilden eine ringfo¨rmige Feldver-
teilung um die Schallachse. Die Anzahl der Minima und Maxima ist vom Abstand
z und dem Verha¨ltnis a/λ abha¨ngig. Sie wird gro¨ßer je kleiner z und je gro¨ßer das
Verha¨ltnis a/λ ist. Die Feldverteilung im Nahfeld ist zu komplex und kann nur nume-
risch berechnet werden. Vereinfacht wird die ra¨umliche Ausdehnung des Schallfeldes
im Nahfeld mit einem Zylinder mit Radius a begrenzt, wie in Abb.2.5 dargestellt. In
[Zemanek71] wurde gezeigt, dass das Feld in Richtung des letzten Maximums immer
schmaler wird, bis es die -3 dB Breite von einem Viertel des Wandlerdurchmessers
hat (s. Abbildung 2.6). Die minimale Feldbreite ist also kleiner als 2a, wie in der
vereinfachten Darstellung gezeigt wird.
Nach dem letzten Maximum ist das Feld divergent. Fu¨r die Intensita¨tsverteilung
entlang der zentralen Achse gilt dann, wie bei einer Kugelwelle I(z) ∝ 1/z2. Dieser
Bereich wird als Fernfeld oder Frauenhofer-Zone bezeichnet.
Abbildung 2.5: Ultraschallfeld eines Kreiskolbenstrahlers. Oben: Die vereinfachte Darstellung
der ra¨umlichen Feldausdehnung. Mitte: Senkrechte Schnitte durch das Feld. Unten: Intensita¨ts-
verteilung entlang der Achse senkrecht zum Wandler (nach [Hynynen90]).
Im Fernfeld fu¨r z  a ist es mo¨glich einen geschlossenen Ausdruck fu¨r das Integral
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Abbildung 2.6: Oben: Druckfeldverteilung eines runden Strahlers normiert fu¨r jede axiale Ent-
fernung. Der Radius des Wandlers ist um den Faktor 5 gro¨ßer als die Wellenla¨nge. Unten: Inten-
sita¨tsverteilung entlang der Schallachse senkrecht auf dem Wandler [Zemanek71].
2.3.2 Das Feld eines spha¨rischen Schallwandlers
Um die Schallfeldverteilung eines spha¨rischen Wandlers zu erhalten, muss das In-
tegral 2.27 numerisch gelo¨st werden. In [Cline95] wird eine Na¨herungsgleichung fu¨r
die Feldverteilung angegeben. Um diese zu erhalten, wird die Kugelspha¨re in Rin-
gelemente mit der Fla¨che dA = Rdρ du aufgeteilt und der Abstand zwischen der
Wandleroberfla¨che und einem beliebigen Punkt des Feldes angena¨hert. Wird die In-




















Der Fokus eines spha¨rischen Ultraschallwandlers ist ellipsoidal. Breite und La¨nge,
mit dem Druck ho¨her als die Ha¨lfte des Maximalwertes, lassen sich wie folgt berech-
nen [Hill95]:
d = 1, 41 λ/Φ,
l = 9, 9 λ/Φ2.
λ ist die Wellenla¨nge und Φ ist das Verha¨ltnis des Wandlerdurchmessers zur Brenn-
weite. Der maximale Druck la¨sst sich in Abha¨ngigkeit von der akustischen Leistung








wobei k die Wellenzahl, a der Wandlerradius, Z die Impedanz des Mediums sind.
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2.4 Akustische Eigenschaften von Gewebe
Eine Aufgabe der Therapieplanung im Rahmen einer HIFU-Applikation ist die Be-
stimmung der notwendigen Ultraschallleistung. Um die applizierte Ultraschallener-
gie bestimmen zu ko¨nnen, mu¨ssen akustische Parameter von Gewebe, wie Schallge-
schwindigkeit, Absorptionskoeffizient und Da¨mpfungskoeffizient bekannt sein. Von
der Ultraschallgeschwindigkeit ha¨ngt der Anteil der reflektierten Energie an den
Grenfla¨chen von Gewebeschichten ab. Der Absorptions- und Da¨mpfungskoeffizient
bestimmen den Anteil der Energie, die im Zielvolumen in die Wa¨rme umgesetzt wird.
Die Kenntnisse u¨ber die nichtlineare Abha¨ngigkeit vom Absorptionskoeffizienten von
der Intensita¨t und der Intensita¨tsschwelle, bei der die Kavitationen auftreten, sollten
bekannt sein, um unerwu¨nschte Nebeneffekte zu vermeiden.
In Tabelle 2.1 sind Werte einiger akustischer Parameter fu¨r verschiedene Gewebe-
arten angegeben. Im Folgenden werden akustische Eigenschaften von Gewebe und
deren Einfluss auf den Therapieverlauf na¨her erla¨utert.
2.4.1 Schallgeschwindigkeit
Im idealen Medium ha¨ngt die Schallgeschwindigkeit nicht von der Frequenz ab.
Im realen Medium liegt wegen unterschiedlicher Relaxationsprozesse Schalldisper-
sion vor. Die Dispersion tritt in einem relativ kleinen Frequenzbereich auf und die
A¨nderung der Schallgeschwindigkeit betra¨gt dabei nur einige Prozent [Sutilov84].
Deshalb kann man die Schallgeschwindigkeit realer Medien, wie z.B. von Gewebe,
Gewebe Geschw. Dichte Impedanz Da¨mpfung Absorption Exponent
m/s kg/m3 106 kg/m2 s Np/m Np/m m
Brust 1450-1570a 1020 1,49 6-13 - 1,5
1430-1520
Fett 1400-1490 921 1,29-1,37 5-9 - 0,4-1,4
Haut 1498b 1200 1,80 14-66 - -
Hirn 1516-1575 1030 1,56-1,62 4-29 1, 2c − 6, 4d 1,3
Hoden 1595 1044 1,66 1,5-3,8 1,5 1,7
Knochen 1500-3700 1380-1810 3,75-7,38 150-350 - -
Leber 1540-1640 1060 1,7-1,74 9,2-16,2 2,3-3,2 1,05-1,3
Lunge 470-658 400 0,188-0,263 430-480 7 1
Muskel 1508-1630 1070-1270 1,61-2,07 4,4-15e 2-11 1
Niere 1564-1640 1040 1,62-1,71 3-10 3,3 -
Sehne 1750 1110-1120 1,9-2,1 30-70 14 -
Wasser 1483 998 1,48 25×10−3 - 2
Tabelle 2.1: Akustische Eigenschaften von Sa¨ugetiergewebe bei 37 ◦C und 1MHz. Zum Ver-
gleich sind die akustischen Parameter von Wasser bei 20 ◦C angegeben. Erga¨nzt nach [Hynynen90],
[Duck90]. (Bemerkungen: a vor Menopause, b 23 ◦C, c grau, d weiß, e 40 ◦C)
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als frequenzunabha¨ngig betrachten.
Die Ultraschallgeschwindigkeit hat fu¨r viele Weichteilgewebe einen a¨hnlichen Wert
von ca. 1540m/s. Im Fettgewebe ist sie etwas kleiner und betra¨gt etwa 1480m/s.
Wa¨hrend hoher Luftanteil im Lungengewebe die Schallgeschwindigkeit in der Lunge
auf den Wert von 600m/s reduziert, wurden im Knochengewebe wegen der hohen
Dichte die ho¨chsten Werte (1800-3700m/s) gemessen. In verschiedenen Weichteilge-
weben wurde ein Anstieg der Schallgeschwindigkeit bei einer Temperaturerho¨hung
gemessen. Diese A¨nderungen sind aber sehr gering und haben nur einen geringen
Einfluss auf Feldverteilung und Therapie [Hynynen90].
2.4.2 Absorption
Beim Durchgang von Ultraschallwellen durch ein reales Medium treten Verluste
auf. Ein Teil von der Ultraschallenergie wird im Medium absorbiert und in Wa¨rme
umgewandelt. Schallabsorption in einer ebenen harmonischen Schallwelle fu¨hrt zu
einer exponentiellen Abnahme der Amplitude mit dem zuru¨ckgelegten Weg:
p(x) = p0 exp(−αx).







I bezeichnet den Vektor der lokalen Intensita¨t an einem Punkt mit dem Betrag I.
Der Absorptions- bzw. Da¨mpfungskoeffizient wird in den Einheit Neper (Np) oder
Dezibel (dB)wie folgt angegeben:

























wobei p0 bzw. I0 den Anfangsdruck bzw. Intensita¨tswert bezeichnen. Fu¨r die Um-
rechnung beider Gro¨ßen gilt:
1 Np = 8, 686 dB.
Die pro Volumen- und Zeiteinheit absorbierte Energie ist gegeben durch:
Q = −−→∇ · −→I = 2α|−→I |. (2.39)
Die Beschreibung der Absorption in realen Medien ist schwierig, da die Absorpti-
on durch verschiedene Prozesse hervorgerufen wird. Zwei dieser Prozesse sind die
klassische Absorption und die molekulare Schallabsorption.
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Klassische Schallabsorption
Ein kleines, von einer Schallwelle erfasstes Volumenelement wird in einer Phase
gedehnt und in der na¨chsten wieder komprimiert. Bei diesem Vorgang treten Rei-
bungskra¨fte und damit Energieverluste auf. Der Absorptionskoeffizient, mit dem
sich dieser Vorgang beschreiben la¨sst, ist zur Viskosita¨tskonstante des Mediums und





Eine weitere Ursache der Energieabsorption ist die Wa¨rmeleitung. Wenn benachbar-
te Volumenelemente unterschiedlich stark komprimiert werden, so fließt der Wa¨rme-
strom von dem wa¨rmeren zum ka¨lteren Ende. Da Wa¨rmeleitung ein irreversibler
Prozess ist, kommt es zur Da¨mpfung der Welle. Dieser Anteil der Absorptionskon-







K bezeichnet die Wa¨rmeleitfa¨higkeit, Cv ist die spezifische Wa¨rme bei konstantem
Volumen, κ ist der Adiabatenexponent des Mediums (Verha¨ltnis der spezifischen
Wa¨rme bei konstantem Druck und konstantem Volumen).
Die Summe der beiden oben beschriebenen Mechanismen fasst man unter dem Na-
men klassische Absorption zusammen. Mit diesen Prozessen la¨sst sich die Ultra-
schallabsorption in einatomigen Gasen und Metallschmelzen gut beschreiben. Bei
Gasen, Flu¨ssigkeiten und biologischem Gewebe, die aus Moleku¨len bestehen, mu¨ssen
noch zusa¨tzliche Absorptionsmechanismen beru¨cksichtigt werden.
Molekulare Schallabsorption
Moleku¨le besitzen neben den translatorischen Freiheitsgraden auch noch Rotations-
und Vibrationsfreiheitsgrade. Befindet sich ein Medium im thermischen Gleichge-
wicht, so teilt sich die gesamte Wa¨rmeenergie auf die Moleku¨le und auf deren einzel-
ne Freiheitsgrade auf. Die Energieverteilung auf die einzelnen Freiheitsgrade ha¨ngt
von der Moleku¨lart und der Temperatur ab. Bei einer Energiezufuhr wird das ther-
mische Gleichgewicht gesto¨rt, da die Aufteilung auf die einzelnen Freiheitsgrade
nicht mit gleicher Geschwindigkeit erfolgt. Die zusa¨tzliche Energie wird zuerst auf
die translatorischen Freiheitsgrade, die sog. a¨ußeren Freiheitsgrade u¨bertragen. Erst
danach erfolgt eine Energieu¨bertragung auf die inneren Freiheitgrade der Rotation
und Vibration. Die Energieumverteilung, bis das thermische Gleichgewicht wieder
hergestellt ist, wird als thermische Relaxation bezeichnet. Die Energieu¨bertragung
auf einen bestimmten Freiheitsgrad ist mit einer Zeitkonstante verbunden, der Re-
laxationszeit τ .
Bei sehr niedrigen Schallfrequenzen erfolgt eine vollsta¨ndige Umverteilung der Ener-
gie zwischen a¨ußeren und inneren Freiheitsgraden und das System bleibt im thermi-
schen Gleichgewicht. Bei sehr hohen Frequenzen reicht die Zeit fu¨r einen kompletten
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Energieaustausch zwischen a¨ußeren und inneren Freiheitsgraden nicht aus. Fu¨r die
Frequenzen zwischen diesen Extremwerten kann der Energieaustausch zwischen den
inneren und den a¨ußeren Freiheitsgraden dem aufgezwungenen Energiewechsel nicht
vollsta¨ndig und nur mit einer Phasenverschiebung folgen. In diesem Frequenzbereich





Dieses Verhalten ist fu¨r einen Relaxationsprozess in Abbildung 2.7, links dargestellt.
In dem Frequenzbereich, in dem die Absorption stattfindet, wa¨chst die Schallge-
schwindigkeit an, bis die bei der Relaxationsfrequenz ihr Maximum erreicht hat und
bleibt fu¨r ho¨here Frequenzen konstant. Dieses Pha¨nomen wird Dispersion genannt
und ist einer reduzierten Energieumverteilung wa¨hrend einer Schwingung zuzuschrei-
ben. Das Material verha¨lt sich so als wu¨rde seine Elastizita¨t mit steigender Frequenz
abnehmen [Hynynen90].
Absorption in biologischem Gewebe
Um die Absorption in einem komplexen Material wie Gewebe beschreiben zu ko¨nnen,











wobei A die klassische Absorption und Bi eine Konstante fu¨r den Relaxationspro-
zess i ist. Der Effekt der multiplen Relaxationsprozesse ist in Abbildung 2.7, rechts
gegeben.
Abbildung 2.7: Abha¨ngigkeit der Schallgeschwindigkeit und der Absorption von der Frequenz
bei einem einzelnen (links) [Kuttruff88] und mehreren Relaxationsprozessen (rechts) [Hynynen90].
In zahlreichen Experimenten wurde der Zusammenhang zwischen der eingestrahl-
ten Ultraschallfrequenz und dem Absorptionskoeffizienten von Gewebe untersucht.
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Die Frequenzabha¨ngigkeit des Absorptionskoeffizienten la¨sst sich im Frequenzbe-
reich zwischen 1 und 10 MHz wie folgt schreiben:
α = α0f
m, (2.40)
wobei α0 der Absorptionskoeffizient pro MHz und f die Ultraschallfrequenz in MHz
ist. α0 und m sind gewebeabha¨ngige Parameter. Die experimentellen Werte von m
liegen zwischen 1 und 1.3 [Goss79], [Parker88].
Die Weichteilgewebearten wie Herz, Leber, Niere, Hirn haben anna¨hernd den glei-
chen Absorptionskoeffizienten (ca. 3Np/mMHz) und zeigen eine a¨hnliche Frequenz-
abha¨ngigkeit. Sehnengewebe hat einen 5 mal ho¨heren Absorptionskoeffizienten, was
mit dem Kollagengehalt der Sehnen zusammenha¨ngt [Goss79].
2.4.3 Schallda¨mpfung
Mit Ultraschallda¨mpfung werden alle Verluste, die Schallwellen beim Durchgang
durch Gewebe erfahren, bezeichnet. Dazu geho¨rt auch die Schallabsorption. Bis das
Gewebe bei der HIFU-Therapie das Zielvolumen erreicht, passieren die Wellen auch
Gewebeschichten, die unterschiedliche akustische Eigenschaften haben. Die Ultra-
schallwellen werden dabei reflektiert, gebrochen, gebeugt oder an kleinen Struktu-
ren gestreut. Insbesondere sind diese Effekte an den Weichteilgewebe-Knochen oder
Weichteilgewebe-Gas U¨berga¨ngen nicht vernachla¨ssigbar (s. entsprechende Impe-
danzwerte in Tabelle 2.1).
In einigen Arbeiten wurde der Einfluss der Verluste, die durch Reflexion und Bre-
chung and Grenzschichten entstehen, auf den Therapieverlauf mit HIFU untersucht
[Fan92],[Fan94]. Die numerischen und experimentellen Ergebnisse zeigen, dass Bre-
chung und Reflexion an den Grenzschichten von Weichteilgeweben meistens eine
untergeordnete Rolle fu¨r die Therapieplanung spielen. Allerdings, ko¨nnen Brechung
und Reflexion im geschichteten Gewebe, falls scharf fokussierende Ultraschallwandler
eingesetzt werden, eine Fokusverschiebung von einigen mm verursachen. Die Verlus-
te und Fokusverschiebung werden noch versta¨rkt, falls die U¨berga¨nge zwischen den
Gewebeschichten stark gekru¨mmt sind.
Das Erhitzen von Gewebe bei HIFU fu¨hrt zur A¨nderung der Ultraschallda¨mpfung
und um so mehr, je ho¨her die Ultrashallfrequenz ist. Wird das Gewebe, wie bei der
HIFU-Therapie fu¨r einige Sekunden erhitzt, so ist anfangs die A¨nderungsrate der
Da¨mpfung so niedrig, dass die La¨sionsbildung durch diese A¨nderungen nicht beein-
flusst ist. Sobald die Proteinkoagulation anfa¨ngt, kommt es zu einem irreversiblen
Anstieg der Ultraschallda¨mpfung [Clarke03].
Die exakten Gro¨ßen der Da¨mpfungskonstanten und Absorption verschiedener Ge-
webearten sind umstritten. Goss et al. (1979) fanden einen im Durchschnitt um
den Faktor 3 ho¨heren Wert fu¨r die Da¨mpfungskonstante als fu¨r die Absorption
und versuchten diese große Diskrepanz mit den Fehlern in den Experimenten fu¨r
die Da¨mpfungsmessung zu erkla¨ren. Neuere Messungen zeigen, dass die Absorption
der dominante Anteil der Da¨mpfung ist. In Tabelle 2.1 sind die Werte der Ultra-
schallda¨mpung und Absorption angegeben. Im Durchschnitt liegt die Da¨mpfung
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beim Weichteilgewebe bei 10Np/mMHz. Knochen- und Lungengewebe zeigen um
etwa 2 Gro¨ßenordnungen ho¨here Werte.
2.4.4 Nichtlineare Effekte
Mit zunehmender Amplitude der Ultraschallwellen treten zunehmend nichtlineare
Effekte in der Wellenausbreitung in Erscheinung (s. Kapitel 2.1.3). Ho¨here harmoni-
sche Frequenzen werden vom Gewebe sta¨rker absorbiert als die eingestrahlte Grund-
frequenz. Der Temperaturanstieg ist somit deutlich ho¨her als bei einer linearen Aus-
breitung. Besonders treten die nichtlinearen Effekte im Fokus des Ultraschallfeldes
auf, da hier die Druckamplitude am ho¨chsten ist.
Bei der Therapieplanung ko¨nnen aber diese Effekte zuna¨chst vernachla¨ssigt wer-
den. Einen viel gro¨ßeren Einfluss auf die Temperaturverteilung als die nichtlinearen
Efekte haben die Numerische Appertur des Wandlers und die Frequenz, so dass
die Annahme der linearen Wellenausbreitung fu¨r die Therapieplanung berechtigt
ist [Hynynen91]. Dennoch, ko¨nnen nichtlineare Effekte in der fokalen Zone gezielt
genutzt werden um mit weniger eingestrahlten Energie eine ho¨here Erhitzung im
Fokus zu erzielen.
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Die thermischen Effekte sind die dominanten Effekte bei der HIFU-Therapie.
2.5.1 Thermische Effekte
Ultraschallwellen werden im biologischem Gewebe absorbiert (Gl. 2.39) und in
Wa¨rme umgewandelt. Der Zufuhr der Wa¨rmeenergie q folgt die Temperatur-
erho¨hung ∆T , deren Wert von der spezifischen Wa¨rmekapazita¨t Ct des Gewebes
abha¨ngig ist:
dq = ρtCt dT, (2.41)
wobei ρt die Gewebedichte bezeichnet.
Durch Erwa¨rmung wird das thermische Gleichgewicht gesto¨rt. Der Temperaturaus-
gleich kann auf drei Wegen stattfinden: Wa¨rmeleitung, Wa¨rmestrahlung und Kon-
vektion. Wa¨rmestrahlung ist mit dem Stefan-Boltzman Gesetz beschrieben und kann
bei den meisten thermischen Anwendungen im Gewebe wegen den kleinen Tempe-
raturen vernachla¨ssigt werden.
Fu¨r den Wa¨rmetransport in Gewebe ist in erster Linie Wa¨rmeleitung verantwortlich.
Um das gesto¨rte thermische Gleichgewicht wieder herzustellen, stro¨mt die Wa¨rme
la¨ngs des Temperaturgefa¨lles. Das geschieht umso sta¨rker, je steiler dieses Gefa¨lle





j = −K −→5T, (2.42)
wobei K die Wa¨rmeleitfa¨higkeit bezeichnet. Wegen der Erhaltung der Kontinuita¨t
gilt fu¨r die zeitliche A¨nderung der Wa¨rmeenergie pro Volumeneinheit die folgende
Gleichung:
q˙ = −−→5 · −→j . (2.43)
Andererseits ist nach Gleichung 2.41:
q˙ = ρtCt T˙ . (2.44)
Aus Gleichungen 2.42, 2.43 und 2.44 folgt, unter der Annahme der Ortsunabha¨ngig-
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Befindet sich im betrachteten Volumenelement eine zusa¨tzliche Wa¨rmequelle oder
Senke, so muss Gleichung 2.43 umgeschrieben werden zu:
q˙ = −−→5 · −→j +QQuelle. (2.46)
QQuelle ist die pro Volumeneinheit absorbierte Leistung, die sich nach Gleichung 2.39





Dabei bezeichnet α den Absorptionskoeffizienten und c die Schallgeschwindigkeit im
Gewebe.
Durch den Blutfluss im Gewebe wird Wa¨rme zusa¨tzlich u¨ber Konvektion transpor-
tiert. Gleichung 2.46 muss durch einen Perfusionsterm erga¨nzt werden:
q˙ = −−→5 · −→j +QQuelle − wb(~r, t)Cb (T (~r, t)− Ta). (2.48)
wobei wb die Blutperfusionsrate, Cb die spezifische Wa¨rme des Blutes, Ta die Blut-
temperatur ist.
Folglich la¨sst sich die zeitliche Temperaturentwicklung bei der Gewebebeschallung
mit der Bio-Heat Transport Gleichung (BHTE) (Pennes 1948) beschreiben:
∂T (~r, t)
∂t
ρtCt = K∆T (~r, t)− wb(~r, t)Cb (T (~r, t)− Ta) +
+(QQuelle(~r, t) +Qm). (2.49)
Zusa¨tzlich zum Quellterm QQuelle beinhaltet die letzte Gleichung auch den Term
Qm, die sog. lokale metabolische Rate, die meistens vernachla¨ssigt werden kann
[Damianou94]. Mit diesem Term werden zusa¨tzliche Energiea¨nderungen durch me-
tabolische Prozesse beru¨cksichtigt.
Die Werte fu¨r die thermischen Parameter fu¨r verschiedene Gewebearten sind in
Tabelle 2.2 gegeben.
Wa¨hrend der Einfluss der Wa¨rmeleitung auf die Temperatura¨nderung mit Gleichung
2.49 genau beschrieben wird, ist der Einfluss der Wa¨rmekonvektion gro¨ßer Blut-
gefa¨ße (Durchmesser>0,3mm) dabei nicht beru¨cksichtigt. Fu¨r kurze Beschallungs-
zeiten wird die Temperatura¨nderung vorwiegend durch die Wa¨rmeleitung bestimmt
und die Blutperfusion spielt eine untergeordnete Rolle, so dass die obige Gleichung
die zeitliche Temperaturentwicklung gut beschreibt [Billard90]. Allerdings ko¨nnen
große Blutgefa¨sse auch bei kleinen Schallzeiten einen großen Einfluss auf die Tem-
peraturverteilung haben [Dorr92].
2.5.2 Lo¨sungsverfahren fu¨r die BHTE
Analytische Lo¨sung
Die BHTE ist eine inhomogene lineare partielle Differentialgleichung zweiter Ord-
nung. Eine analytische Lo¨sung la¨sst sich nur unter bestimmten Voraussetzungen in
geschlossener Form angeben.
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Gewebe Wa¨rmeleitf. Wa¨rmekap. therm. Diffusion Perfusionskonst.
W/m ◦C 103 J/kg ◦C 10−6m2/s kg/m3 s
Blut 0,55 3,8 0,14 -
Brust 0,499 - - -
Fett 0,19 2,4 0,095 0,28
Hirn 0,52 3,7 0,13 9,9
Knochen 0,58-2,3 1,6 0,28-0,85 0,087-0,18
Leber 0,57 3,6 0,15 10,7
Muskel 0,55 3,5 0,15 0,59
Niere 0,55 3,9 0,13 77
Wasser (37◦C) 0,63 4,2 0,15 -
Tabelle 2.2: Thermische Eigenschaften verschiedener Gewebearten. Zum Vergleich sind die ent-
sprechenden Parameter vonWasser in der letzten Spalte angegeben. Werte stammen aus [NCRP92],
[Duck90]
Eine der analytischen Methoden inhomogene Differentialgleichungen der Form
Df(−→x , t) = Q(−→x , t) (2.50)
mit D als Differentialoperator zu lo¨sen, geschieht mit Hilfe der Greenschen Funktion
G(−→x ,−→x ′, t, t′), fu¨r die gilt:
DG(−→x ,−→x ′, t, t′) = δ(−→x −−→x ′)δ(t− t′), (2.51)
mit δ(−→x −−→x ′) = 1 nur fu¨r −→x = −→x ′ bzw. δ(t− t′) = 1 nur fu¨r t = t′ und ansonsten
den Wert Null hat. Die Lo¨sung der Differentialgleichung 2.51 la¨ßt sich auf eine
Integration zuru¨ckfu¨hren und sieht wie folgt aus:





Q(−→x ′, t′)G(−→x ,−→x ′, t, t′) d−→x ′ dt′. (2.52)
Um die entsprechende Greensche Funktion G zu berechnen wird Gleichung 2.51
fouriertransformiert und zuerst die Fouriertransformierte von G berechnet. Nach
der Ru¨cktransformation la¨sst sich dann auch G bestimmen.
Eine geschlossene Lo¨sung der BHTE erha¨lt man unter der Annahme der gaußfo¨rmi-
gen Druckfeldverteilung. Der Fokus eines radialsymmetrischen Wandlers ist ellip-
soidal und die Besselfunktion aus Gleichung 2.37 kann mit einer Gaußfunktion an-
gena¨hert werden. Die absorbierte Leistungsdichte Q wird auch als gaußfo¨rmig ange-
nommen [Cline93]:
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Hierbei sind z die Entfernung entlang der Symmetrieachse und r der laterale Ab-






′)G ′(t− t′) dt′. (2.54)





















mit der Diffusionskonstante D = K/(Cρ). Die radiale-, axiale- und die Perfusions-











Wenn die Beschallungsdauer t0 sehr kurz ist, so dass t0 < τR gilt, ist der Tempera-





Fu¨r ausgedehnte Wa¨rmequellen ist, aufgrund der Form des Ultraschallfokus, die
Wa¨rmeleitung in axialer Richtung kleiner als in lateraler. Fu¨r die Beschallungszei-
ten t0 > τR, unter Vernachla¨ssigung von t/τZ und der Blutperfusion ergibt sich nach
Integration aus Gleichungen 2.55 und 2.54 fu¨r r = 0 und z = 0, fu¨r den Tempera-
























In Abbildung 2.8 (links) ist der berechnete Temperaturverlauf wa¨hrend und nach
der 4 s Beschallungszeit im Muskelgewebe graphisch dargestellt. Das erhitzte Gebiet
ist anfangs gaussfo¨rmig mit den Radien R0 und Z0. Durch die thermische Diffusion
erha¨lt dieses Gebiet die Gro¨ße R2 = R20+2Dt und Z
2 = Z20 +2Dt (siehe Abbildung
2.8, rechts).
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Abbildung 2.8: Links: Der berechnete zeitliche Temperaturverlauf wa¨hrend der 4 s Beschallung
von Muskelgewebe mit der radialen Zeitkonstante von 0,62 s, der Schwa¨chung von 0,028 cm−1, bei
einer akustischen Intensita¨t von 8100W/cm2. Rechts: Der berechnete laterale Temperaturverlauf
bei der Beschallung von 4 s fu¨r die Zeiten nach 2 s, 4 s und wa¨hrend der Abku¨hlungsphase nach 6 s
und 8 s ab Beschallungsbeginn (nach [Cline93]).
Numerische Lo¨sung
Werden numerische Lo¨sungsverfahren eingesetzt, so wird die Lo¨sung der partiel-
len Differentialgleichung auf die Lo¨sung eines linearen Gleichungssystems reduziert.
Unter den numerischen Verfahren bieten sich die Methode der finiten Differenzen
und die Methode der finiten Elemente an.
Bei der Methode der finiten Differenzen werden alle in der Gleichung auftretenden
Ableitungen durch Differenzen ersetzt. Fu¨r jeden bestimmten Punkt des Gebietes
wird aus der Differential- eine Differenzengleichung erstellt. Als Beispiel betrachten
wir ein 2D quadratisches Gebiet, auf dem die Gleichung gelo¨st werden muss. Das
Gebiet wird in N×N Quadrate der La¨nge h = 1/N augeteilt. U¨ber das Gebiet wird
ein Gitter gelegt, so dass jedem Quadrat ein Gitterpunkt zugeordnet wird. Zuerst











Tm,n−1 − 2Tm,n + Tm,n+1
h2
+O(h2). (2.59)




(Tm−1,n + Tm+1,n − 4Tm,n + Tm,n−1 + Tm,n+1),
mit m=2, 3, ..., N-1 und n=2, 3, ..., N-1. Es sind genau (N−2)2 Gleichungen mit (N−
2)2 Unbekannten. Die 4(N − 1) Randelemente ko¨nnen durch die Randbedingungen
bestimmt werden.
Um die Zeitabha¨ngigkeit einzubeziehen muss noch die Zeitableitung diskretisiert




(K∆Tmn −B Tmn +Qmn) + Tmn(t). (2.60)
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Der Nachteil dieser Methode ist die schlechte Anpassung an unregelma¨ßige Geome-
trien und die feste Gitterschrittweite.
Bei der Methode der finiten Elemente ist man bei der Wahl der einzelnen Gitte-
relemente wenigeren Beschra¨nkungen unterworfen als bei der Differenzenmethode.
Im 2D Fall werden ha¨ufig Dreiecke benutzt und in 3D Tetraeder. Durch die flexible
Wahl der Gitterpunkte lassen sich unregelma¨ßige Gebiete gut behandeln. Außerdem
la¨sst sich das Gitter lokal verfeinern, was zu einer erho¨hten Rechengenauigkeit fu¨hrt.
2.5.3 La¨sionsgro¨ße
Die scha¨digende Wirkung bei der Gewebeerwa¨rmung ist sowohl von der Temperatur
als auch von der Expositionszeit abha¨ngig. Zwischen diesen zwei Gro¨ßen wurde
empirisch ein exponentieller Zusammenhang
t1 = t2R
T1−T2 (2.61)
beobachtet [Sapareto84]. Die Gleichung 2.61 gibt an, wie groß die Expositionszeit
t1 (sog. thermische Dosis) bei einer Temperatur T1 sein muss, um den gleichen
biologischen Effekt zu erzielen, wie mit der Zeit t2 und Temperatur T2. Der Wert
von R ist temperaturabha¨ngig und wurde von Sapareto und Dewey experimentell
bestimmt und betra¨gt R = 0, 5 fu¨r Tt ≥ 43 ◦C und R = 0, 25 fu¨r Tt < 43 ◦C. Wenn
R als konstant angenommen wird, so ist der Fehler kleiner als 2%.
Der Wert fu¨r die thermische Dosis fu¨r die Bildung einer La¨sion bei der Temperatur
von 43 ◦C liegt zwischen 50 und 240 Minuten [Damianou94]. In der Literatur wird
meistens der Wert von 240 Minuten bei 43 ◦C als Schwellenwert genommen.









wobei tfinal sowohl die Beschallungszeit als auch die Abku¨hlzeit beinhaltet. Die
Referenztemperatur Tref liegt meistens bei 43
◦C. Tt ist die mittlere Temperatur im
Zeitintervall ∆t.
Die La¨sionsgro¨ße wa¨chst mit ansteigender Pulsla¨nge, akustischer Leistung und klei-
ner werdenden numerischen Apertur an. Sie nimmt mit ansteigender Frequenz, wenn
die fokale Intensita¨t konstant gehalten wird, ab. Wenn die Pulsla¨nge 10 s oder kleiner
ist und die Perfusion zwischen 0,5 kg/m3 s und 10 kg/m3 s liegt, so ist die La¨sions-
gro¨ße von der Perfusionsrate unabha¨ngig. Die La¨sionsgro¨sse ist sehr schwach von
dem Da¨mpfungskoeffizienten abha¨ngig [Damianou94].
Gleichungen 2.61 und 2.62 gelten streng genommen nur fu¨r die Temperaturen bis
46 ◦C. Es wurde experimentell gezeigt, dass diese Gesetzma¨ßigkeiten auch bei ho¨her-
en Temperaturen gelten [Carstensen74].
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Bei hohen Temperaturerho¨hungen ab einer Temperaturschwelle kommt es zur La¨si-
onbildung auch bei sehr kurzen Expositionszeiten. Die postullierte Schwellentempe-
ratur liegt bei etwa 60 ◦C [Hill95]. Ab dieser Temperatur kommt es zur irreversiblen
thermischen Denaturierung der Proteine, was zum Zelltod fu¨hrt.
2.5.4 Kavitationswirkung in der Ultraschalltherapie
Unter Kaviationen versteht man die Entstehung von Hohlra¨umen (Blasen) in Me-
dien unter Einfluss eines Unterdrucks. Man unterscheidet zwischen stabilen und
transienten Kavitationen.
Die im Gewebe vorhandenen kleinen Gasblasen werden in Ultraschallfeldern schon
bei kleinen Amplituden zu erzwungenen Schwingungen angeregt (stabile Kavitatio-
nen). In der U¨berdruckphase lo¨st sich zusa¨tzlich Gas in dem umgebenden Medium.
In der Unterdruckphase diffundiert Gas aus dem umgebenden Medium in den Hohl-
raum. Weil die Diffusionsrate proportional zur Fla¨che ist (Fiksches Gesetz), diffun-
diert wa¨hrend des Unterdrucks mehr Gas in den Hohlraum als es im U¨berdruck
in der Flu¨ssigkeit lo¨st. Die Blase wa¨chst. Mit dem Blasenwachstum ist die Abnah-
me der Resonanzfrequenz verbunden. In der Na¨he der Resonanzfrequenz wird die
Schwingungsamplitude der Blase sehr groß und die Schwingung zeigt ein nichtlinea-
res Verhalten. Dabei ko¨nnen die Oberfla¨chenwellen auf der Blase entstehen, die diese
zersto¨ren, so dass neue Kavitationskeime entstehen.
Bei Schwingen von Gasblasen wird Ultraschallenergie absorbiert und wieder abge-
strahlt. Eine Blase absorbiert aber mehr Energie als Gewebe von gleicher Gro¨ße.
Hohe Absorption von Blasen kann somit zu unerwu¨nschten Erwa¨rmung fu¨hren. Au-
ßerdem, ko¨nnen stabile Kavitationen Mikrostro¨me in der Blasenumgebung hervor-
rufen, die zellscha¨digend sein ko¨nnen. Fu¨r die Entstehung stabiler Kavitationen
gibt es experimentelle Hinweise, aber die Gewebescha¨digung oder der Einfluss auf
die Schallausbreitung durch die stabilen Kavitationen wurden experimentell nicht
nachgewiesen [Hynynen90].
Bei ho¨heren Druckamplituden ko¨nnen im Gewebe auch transiente Kavitationen ent-
stehen. Zur ihrer Entstehung muss eine Kavitationsschwelle u¨berschritten werden.
Transiente Kavitationsblasen fallen unter Einwirkung des a¨ußeren Drucks erst lang-
sam, dann aber immer schneller in sich zusammen. Dieser Vorgang wird als Blasen-
kollaps oder Blasenimplosion bezeichnet. Wa¨hrend des Blasenkollapses diffundiert
das gelo¨ste Gas in das Innere der Blase. Dieses kann bei der schnellen Implosion nicht
zuru¨ckdiffundieren. Der Kollapsprozess wird so abgebremst und bei einem Bruchteil
des urspru¨nglichen Blasenradius ganz zum stehen gebracht. Das in der Blase ver-
bleibende Gas hat einen sehr hohen Druck, der zu einer Blasenexpansion fu¨hrt, bis
sie wieder implodiert.
Die Scherwellen, die beim Blasenkollaps erzeugt werden, ko¨nnen im Gewebe zu me-
chanischen Scha¨den fu¨hren. Wa¨hrend des Kollapses ko¨nnen Druck bzw. Temperatur
den Wert von einigen Tausend Bar bzw. Kelvin erreichen. Dabei werden chemisch
aktive freie Radikale gebildet die sich auf das Gewebe toxisch auswirken. Die Effekte
der transienten Kavitationen sind aber stark lokalisiert in der Gro¨ßenordnung von
einem Kubikmikrometer. Bei kontinuierlichen Beschallungen liegt die Kavitations-
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schwelle fu¨r die Bildung transienter Kavitationen bei einer Intensita¨t von 75W/cm2
bzw. 1450W/cm2 fu¨r die Schallfrequenz 368 kHz bzw. 2,7MHz [Hynynen90]. Der
Ort, an dem Kavitationen entstehen, ist nicht bestimmbar.
Wa¨hrend der HIFU Therapie ko¨nnen durch Kavitationseffekte unregelma¨ßige La¨si-
onsformen und Scha¨den außerhalb des Targets entstehen. Um diese Effekte zu
vermeiden, sollten die Beschallungsintensita¨ten unterhalb der Kavitationsschwelle
gewa¨hlt werden.
Untersuchungen an Phantomen [Holt01] und ex vivo [Clarke97] haben gezeigt, dass
die Kavitationen durch ho¨here Absorption einen erho¨hten Temperaturanstieg her-
vorrufen. In [Sokka03] wurden die Kavitationen mit fokussierten Schallfeld gezielt
erzeugt um die Effizienz der HIFU Therapie zu erho¨hen. Vor der kontinuierlichen
Beschallung wurde ein kurzer Burst der La¨nge von 30 s mit der Intensita¨t ober-
halb der Kavitationsschwelle (bei etwa 300W) ausgelo¨st um Kavitationen und so-
mit die Gebiete ho¨herer Absorption zu erzeugen. Mit dieser Beschallungstechnik
war es mo¨glich, eine um den Faktor 2-3 gro¨ßere La¨sion zu erzeugen, als bei nur
gewo¨hnlichen kontinuierlichen Beschallung.
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3 Material und Methoden
3.1 Linsenkonstruktion
Um gro¨ßere La¨sionsvolumina bei einer Beschallung zu erzeugen, ko¨nnen speziell
angefertigte akustische Linsen verwendet werden [Fjie+Sorr97], [Lalonde93]. Diese
werden als Vorsatzlinsen vor einen spha¨rischen fokussierenden Ultraschallwandler
eingesetzt (Abb. 3.1). Durch die Dickena¨nderung des Linsenmaterials wird die Phase
der vom Ultraschallwandler ausgesandten Schallwellen modifiziert. Anstatt eines
einzelnen ellipsoiden Fokus, ko¨nnen so mehrere Fokusse erzeugt werden.
Abbildung 3.1: Ultraschallwandler mit einer Vorsatzlinse zur Feldformung. Die Linsenelemente
unterschiedlicher Dicke a¨ndern die Phase der fokussierten Schallwellen und fu¨hren zum Entstehen
von multiplen Fokussen.
In dieser Arbeit erfolgte die Berechnung der Vorsatzlinsen fu¨r einen Fix-
Fokusultraschallwandler mit Durchmesser von 60mm, einer Brennweite von 68mm
und der Frequenz 1,7MHz (Bezeichnung: THEA2-1, Fa. Siemens, Erlangen)
[Divkovic03a], [Divkovic03b]. Fu¨r die Linsenkonstruktion kamen zwei verschiede-
ne Methoden zum Einsatz: die Phasenrotationsmethode (Cain und Umemura 1986
[Cain86]) und die Pseudoinverse Methode (Ebini und Cain 1989 [Ebbini89]), die
urspru¨nglich fu¨r die Ansteuerung von Phased Array Ultraschallwandlern entwickelt
wurden.
Beide Methoden wurden am Beispiel von Sektorenlinsen und Linsen mit zusa¨tzlicher
Ringstruktur verglichen. Die simulierten Feldverteilungen wurden eingesetzt, um
die Temperaturverteilung und die Rate der La¨sionsbildung bei der Beschallung zu
berechnen. Zwei Linsen wurden gebaut und die gemessenen Feldverteilungen mit
den simulierten verglichen.
36 Material und Methoden
3.1.1 Phasenrotationsmethode
Mit Hilfe der Phasenrotationsmethode wurden sog. Moden-Linsen entwickelt
[Fjie+Sorr97]. Hierbei wird die Linse in Sektoren unterteilt und die Linsendicke
so variiert, dass die Phase bezu¨glich der Schallachse rotiert. Die Anzahl der vollen
2pi Rotationen wird als Moden-Zahl der Linse bezeichnet. Die maximale Modenzahl
einer N-Sektoren Linse betra¨gt N/2. Die Phasenverteilung θn einer Mode m Linse
mit N Sektoren sieht wie folgt aus
θn = m · 2pi n
N
, mit n = 0, 1, ..., N − 1. (3.1)
Mit der Phasenrotationsmethode wurden in dieser Arbeit Mode 1, 2 und 3 Lin-
sen konstruiert. Die Phasena¨nderung bei der Mode 1 Linse erfolgte kontinuierlich
(N=∞). Fu¨r die Mode 2 und 3 Linse erfolgte die Phasena¨nderung in diskreten
Schritten u¨ber N=8 Sektoren.
3.1.2 Inverse Methode
Bei der inversen Methode werden aus der vorgegebenen Feldverteilung in einigen sog.
Kontrollpunkten invers die Phasen- und Amplitudenverteilung auf der Ultraschall-
wandleroberfla¨che berechnet. Wird ein harmonisch schwingender Ultraschallwandler
in N Elemente mit der Fla¨che Sn und der Anregung un (n = 1 . . . N) der einzelnen
Elemente aufgeteilt, so kann die Druckfeldverteilung pmn in den Punkten m im Ab-
stand rmn vom Element n mit dem Rayleigh-Sommerfeld Integral (s. Abschnitt 2.3)












Ist die Feldverteilung P in M Kontrollpunkten einer Ebene vorgegeben, so kann die
letzte Gleichung wie folgt in der Matrixform geschrieben werden:
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Abbildung 3.2: Berechnung der Feldverteilung mit der inversen Methode. In den Kontrollpunkten
m(xm, ym, zm), im Abstand rmn zu der infinitesimalen Fla¨che dSn des n-ten Ultraschallwandler−,
bzw. Linsenelementes, ist die Amplituden- und Phasenverteilung des Druckfeldes vorgegeben (Ma-
trix P ). Der Operator H beschreibt die Vorwa¨rtsbewegung der vom Ultraschallwandler ausge-
sandten Wellen. Mit der Pseudoinversen von H, der Matrix H+, la¨sst sich aus der vorgegebenen
Feldverteilung in den Kontrollpunkten die Phasen- und Amplitudenverteilung des n-ten Elementes
un = u0n exp [i (ω t+ θn)] (n-te Komponente von U) berechnen.
Aus der vorgegebenen Druckverteilung la¨sst sich durch das Lo¨sen der Matrixglei-
chung 3.3 das entsprechende Steuerungsignal (Amplitude und Phase) der einzelnen
Ultraschallwandlerelemente berechnen. Diese sieht wie folgt aus [Ebbini89]:
U = H+P, (3.5)
wobei H+ die Pseudoinverse von H (Moore-Penrose Inverse) ist, die sich auch fu¨r
nicht quadratische Matrizen berechnen la¨sst.
Mit der inversen Methode wurden in dieser Arbeit zwei verschiedene Linsengeome-
trien untersucht: Sektorenlinsen und Linsen, die zusa¨tzlich zu Sektoren auch in kon-
zentrische Ringe aufgeteilt waren. Die vier Kontrollpunkte waren auf dem Kreis um
die Strahlachse verteilt (s. Abbildung 3.2). Die Phase rotierte von Punkt zu Punkt
(Phasenrotationsmethode), wobei die Amplitude fu¨r alle Punkte gleich gesetzt wur-
de. Die Feldverteilungen in der fokalen Ebene wurden mit dem Rayleigh-Integral
(Gleichung 3.2) simuliert. Dabei wurde eine numerische Integration in einem spha¨ri-
schen Koordinatensystem mit der Mathematica 5.0 Software durchgefu¨hrt. Die bei
der Berechnung der Feldverteilung eingesetzten Parameter sind in Tabelle 3.1 ange-
geben. Die Da¨mpfung wurde vernachla¨ssigt.
Die Simulation der Feldverteilung mit Hilfe des Rayleigh-Integrals in einem großen
Volumen ist sehr zeitaufwendig. Um die Rechenzeit zu verku¨rzen, wurde nur die late-
rale fokale Ebene mit dem Rayleigh-Integral berechnet und alle anderen gewu¨nschten
Ebenen mit der Fourier Transformation nach Gleichung 2.34 aus der fokalen Ebene
gewonnen.







Tabelle 3.1: Medium- und Ultraschallwandlerparameter fu¨r die Berechnung der Druckfeldvertei-
lung mit dem Rayleigh-Integral.
Zusa¨tzlich wurden die Feldverteilungen abha¨ngig von der Anzahl der Sektoren und
Ringe untersucht und mit den Feldverteilungen der Linsen, konstruierten nach der
Phasenrotationsmethode, verglichen.
Anschließend wurden zwei Linsen aus Polystyrol angefertigt. Die berechnete Pha-
senverteilung θn der einzelnen Elemente wurde folgendermaßen in die Dicke des
Linsenmaterials dn umgerechnet:
dn =
cp · cw · θn
2pi · 1, 7 MHz · (cp − cw)
mit der Schallgeschwindigkeit von Polystyrol cp=2300m/s und von Wasser
cw=1483m/s.
Um eine gewisse mechanische Stabilita¨t der Linsen zu gewa¨hrleisten, wurde die
minimale Linsendicke auf 1mm festgelegt.
3.1.3 Messung der Feldverteilung und des Wirkungsgrades
Die Schalldruckfelder des Ultraschallwandlers mit und ohne Linsen wurden mit ei-
nem Hydrophon (SEA, Model: PZT-Z44-0400, Serial Nr: H670, Vorversta¨rker: Model
A17dB, Serial Nr: 177, CA) in einem mit entgastem Wasser gefu¨lltem Becken bei
einer elektrischer Leistung von 62mW und mit einer Auflo¨sung von 0,2mm lateral
und 1mm axial in einem Volumen 12×12×60mm3 aufgenommen. Die mit dem Hy-
drophon gemessenen Spannungen wurden mit der vom Hersteller angegebenen Ka-
librierung in Druckwerte umgerechnet. Die exakte Positionierung des Hydrophons
erfolgte mittels eines schrittmotorgesteuerten Koordinatensystems (Abb. 3.3).
Der Wirkungsgrad des Ultraschallwandlers wurde mit einer Schallstrahlungskraft-
waage, kurz Schallwaage gemessen. Das Funktionsprinzip ist in Abbildung 3.4 darge-
stellt. Fu¨r die Messung wurde der Ultraschallwandler am Boden eines wassergefu¨hl-
ten Beckens montiert, so dass der Ultraschall nach oben abgestrahlt wurde. Das
Schallfeld wurde von einem Absorber, der an eine Analysenwaage aufgeha¨ngt ist,
vollsta¨ndig absorbiert. Der Absorber besteht aus Polyurethanharz und hat eine an
das Wasser angepasste Schallimpedanz. Durch den Langevinschen Strahlungsdruck
(s. Kapitel 2.1.3) erfuhr der Absorber eine Kraft in Schallausbreitungsrichtung, die
von einer Analysenwaage (BP 221S, Sartorius, Deutschland) als Gewichtsabnahme
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Abbildung 3.3: Experimenteller Aufbau zur Schallfeldvermessung. Mit dem Positioniersystem
und der Schrittmotorsteuerung wird das Hydrophon bewegt und die Druckfeldverteilung eines
Ultraschallwandlers automatisch vermessen.
registriert wurde. Die Kraft ist fu¨r einen vollsta¨ndig absorbierenden Ko¨rper pro-
portional zur Leistung, wobei fu¨r fokussierende Ultraschallwandler noch die Schall-






Hier ist F die gemessene Gewichtsabnahme, tan(γ) das Verha¨ltnis von Ultraschall-
wandlerradius zu Brennweite und c die Schallgeschwindigkeit in Wasser. Der Absor-
ber wurde mo¨glichst nahe am Wandler angebracht, dass kein Teil des Schallfeldes
am Absorber vorbeila¨uft.
Die ausfu¨hrliche Beschreibung der Schallwaage findet sich in [Simiantonakis99].
3.1.4 Temperaturverteilung und La¨sionsgro¨ße
Temperaturverteilungen bei Erhitzung mit Ultraschall wurden in einem Volumen
30×30×90mm3 simuliert. Dazu wurde Bio-Heat-Transfer Gleichung 2.49 numerisch
mit der Methode der finiten Differenzen in 3-Dimensionen (Abschnitt 2.5.2, Gl. 2.60)
mit einer Zeitauflo¨sung von 0,05 s und einer o¨rtlichen Auflo¨sung von 0,2mm lateral
und 1mm axial mit Hilfe von der C++ Software gelo¨st. Fu¨r die Randelemente wurde
die konstante Temperatur von 37 ◦C gewa¨hlt (Dirichlet-Randbedingung). Als An-
fangsbedingung hat das ganze Volumen die Temperatur von 37 ◦C. Die Beschallungs-
zeit betrug 10 s. Die akustische Leistung wurde so gewa¨hlt, dass die maximale Tem-
peratur den Wert von 88 ◦C nicht u¨bersteigt. Die absorbierte Leistungsdichte wurde
nach Gleichung 2.47 mit den simulierten Druckfeldverteilungen bestimmt.
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Abbildung 3.4: Experimenteller Aufbau zur Messung des Wirkungsgrades eines Ultraschallwand-
lers.
Die thermische Konduktivita¨t und die Blutperfusionsrate wurden als konstant an-
genommen. Die Werte fu¨r die eingesetzten akustischen und thermischen Parameter
sind in Tabelle 3.2 gegeben.
Das La¨sionsvolumen wurde nach Sapareto mit Gleichung 2.62 fu¨r die Zeit tfinal
berechnet, wobei tfinal = tcooling + theating. theating ist die Schallzeit und tcooling ist
Abku¨hlzeit bis zur Referenztemperatur von 43 ◦C. Das Kriterium fu¨r die La¨sionsbil-
dung war die thermische Dosis von 240Minuten bei einer Referenztemperatur von
43 ◦C.
Fu¨r die Linsen wurde die Rate der La¨sionsbildung als das Verha¨ltnis des berechneten
La¨sionsvolumens zur Abku¨hlzeit tfinal bestimmt und mit der La¨sionsrate fu¨r den
Ultraschallwandler ohne Vorsatzlinse verglichen.
Fu¨r den Ultraschallwandler mit und ohne Vorsatzlinsen wurden die La¨sionen nach
dem 60 ◦C Kriterium (s. Kapitel 2.5.3) simuliert. Als La¨sion, wurde das Volumen
markiert, in dem die Temperatur wa¨hrend der 10 s Beschallungszeit, 60 ◦C oder mehr
betrug. Fu¨r die Berechnung der Rate der La¨sionsbildung diente die Zeit tfinal.
Parameter Wert Einheit
Gewebedichte ρt 998 kg/m
3
Thermische Leitfa¨higkeit K 0,5 W/m ◦C
Spezifische Wa¨rmekapazta¨t von Gewebe Ct 3770 J/kg
◦C
Spezifische Wa¨rmekapazita¨t von Blut Cb 3770 J/kg
◦C




Absorptionskoeffizient α 35,6 dB/mMHz
Tabelle 3.2: Parameter fu¨r die Berechnung der Temperaturverteilung
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3.2 Ultraschallphantom
Um thermische Wechselwirkung von Gewebe mit Ultraschall zu simulieren, wurden
wa¨hrend dieser Arbeit Gelphantome aus Polyacrylamid entwickelt [Divkovic04].
Den Gelphantomen wurde Hu¨hnereiweiß zugesetzt, das als Ultraschallabsorber
und Proteintra¨ger agiert. Hu¨hnereiweiß entha¨lt u¨ber 40 verschiedene Proteine. Die
ha¨ufigsten sind in Tabelle 3.3 aufgelistet.
Um das Phantom zu charakterisieren, wurden dessen thermischen und akustischen
Eigenschaften vermessen. Es wurde auch das Phantomverhalten bei Beschallung mit
Ultraschall untersucht.
3.2.1 Phantomherstellung
Fu¨r die Herstellung von 40 g Gelphantom wurden die folgenden Komponenten ver-
wendet:
• 5ml 40%-ig Polyacrylamid, Rotiophorese Gel 40, 38% Acryl, 2% Bisa-
crylamid, 19:1, Fa. Karl Roth GmbH+Co, Karlsruhe
• 34,8 g frisches Hu¨hnereiweiß
• 40µl TEMED, Tetramethylethylendiamin, Bio-Rad Labaratories, Kalifornien
• 200µl 10%-ig APS, Ammoniumpersulfat, Karl Roth GmbH+Co, Karslruhe.
Zuerst wurde Polyacrylamid mit Hu¨hnereiweiß vermischt. Die Polymerisationsre-
aktion wurde mit TEMED (Amin Tetramethylethylendiamin) als Katalysator und
APS (Ammoniumpersulfat) gestartet. Die Polymerisationsreaktion wird durch freie
Radikale, welche bei der Wechselwirkung von APS und TEMED entstehen, initi-
iert. Dabei katalysiert das TEMED zuna¨chst den Zerfall von APS in Sulfatradikale
und diese aktivieren wiederum das TEMED, indem sie ihm ein Elektron entreißen.
Die aktivierten TEMED-Moleku¨le fungieren als Startradikale, indem sie mit den
Acrylamidmonomeren reagieren und dadurch eine radikalische Kettenreaktion ein-
leiten. Nach der Zugabe von Polymerisationsstartern wurde das flu¨ssige Medium in
Protein Anteil Koagulationstemperatur






G2 Globulin 4 92,5
Tabelle 3.3: Wichtigste Albumine in Hu¨hnereiweiß [Barbut90].
42 Material und Methoden
eine fu¨r die Experimente geeignete Form gegossen und 12 Stunden abgewartet, bis
das Phantom auspolymerisiert war.
3.2.2 Dichtemessung
Zur Bestimmung der Gelphantomdichte diente das Archimedsche Prinzip. Dazu wur-
de die Gelphantommasse an der Luft und in Wasser ermittelt. Die Gewichtskraft
in Wasser wird um den Betrag der Auftriebskraft vermindert. Aus der Kra¨ftebilanz





wobei ρH2O die Wasserdichte und mLuft bzw. mH2O die Ko¨rpermasse in Luft bzw.
Wasser sind.
3.2.3 Schallgeschwindigkeit
Die Ultraschallgeschwindigkeit des Gelphantoms wurde mit einem Hydrophon be-
stimmt. Der experimentelle Aufbau ist in Abb. 3.3 gezeigt. Zusa¨tzlich wurde zwi-
schen Wandler und Hydrophon eine Gelprobe der Dicke dGel zwischen 15mm und
25mm eingebracht. Weil sich der Schall in Gel schneller als in Wasser ausbreitet,
erreicht das Schallsignal das Hydrophon um die Zeit ∆t schneller, als ohne Gel im
Schallweg. Aus der zeitlichen Verschiebung des Messsignals la¨sst sich die Schallge-





wobei cH2O =1482m/s die Schallgeschwindigkeit in Wasser ist.
3.2.4 Spezifische Wa¨rmekapazita¨t
Die spezifische Wa¨rmekapazita¨t wurde mit einer Isolierkanne nach der Kalorimetrie-
methode gemessen. Durch die Bohrung am Verschluss der Kanne wurde ein Ther-
moelement zur Aufzeichnung der Temperatura¨nderungen eingefu¨hrt. Das Gefa¨ß ent-
hielt kaltes Wasser der Masse mk und die Gelprobe der Masse mGel mit der gleichen
Temperatur Tk. Dazu wurde warmes Wasser der Masse mw und der Temperatur
Tw zugegeben und abgewartet bis sich eine Mischtemperatur Tm eingestellt hat. Die
vom warmen Wasser abgegebene Wa¨rme wird vom kalten Wasser, der Gelprobe und
dem Kalorimeter aufgenommen. Die Energiebilanzgleichung sieht wie folgt aus:
(mk CH2O +mGel CGel + CKal) (Tm − Tk) = mw CH2O (Tw − Tm) . (3.9)
CH2O =4180 kg/J
◦C ist die spezifische Wa¨rmekapazita¨t von Wasser und CKal ist die
Wa¨rmekapazita¨t des Gefa¨ßes. Um die Kapazita¨t des Gefa¨ßes zu ermitteln, wurde zu
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kaltem Wasser warmes Wasser zugegeben und die Mischtemperatur gemessen. Die









Die Wa¨rmeleitfa¨higkeit K wurde mit der sog. hot wire Methode [Liang95] be-
stimmt. Dabei wird ein Heizdraht durch die Mitte eines meistens zylinderfo¨rmigen
Meßko¨rpers gespannt und die zeitliche Temperaturentwicklung um den Heizdraht
gemessen.
Um die Wa¨rmeleitung mit dieser Methode in einem Ko¨rper zu bestimmen, werden
folgende Annahmen gemacht:
• Der Ko¨rper ist unendlich ausgedehnt und die Temperaturverteilung um den
Heizdraht ist radialsymmetrisch.
• Vor der Messung haben der Heizdraht und der Ko¨rper die gleiche Anfangstem-
peratur T0.
• Der Heizdraht entwickelt wa¨hrend der Heizzeit pro La¨nge l die konstante Leis-
tung P .
• Am Rand des Ko¨rpers herrscht die konstante Temperatur T = T0.
Wegen der Zylindersymmetrie la¨sst sich dann aus der Wa¨rmeleitungsgleichung 2.45























erfu¨llt ist, kann die Temperaturentwicklung im Abstand r um den Heizdraht wie
folgt berechnet werden:












wobei C die spezifische Wa¨rmekapazita¨t und ρ die Dichte vom Medium sind.
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Die hot wire Methode wurde in dieser Arbeit angewendet um die Wa¨rmeleitfa¨higkeit
des Gelphantoms zu messen. Die Messanordnung ist in Abbildung 3.5 dargestellt.
Aus Plexiglas wurde ein wu¨rfelfo¨rmiges Gefa¨ß mit der Seitenla¨nge von 60mm ge-
baut. Durch die Bohrungen in den Seitenmittelpunkten an zwei gegenu¨ber liegenden
Seiten wurde ein Nickel-Chrom Heizdraht (Durchmesser 250µm, Fa. Omega, Kali-
fornien) der La¨nge 86mm gespannt und mit einer Leistung pro La¨ngeneinheit von
1,7W/m geheizt. Im Abstand von 2mm und parallel zum Heizdraht wurde durch die
Gefa¨ßwa¨nde ein Kupfer-Konstantan Thermoelement (Typ T, Durchmesser 51µm,
Genauigkeit ±0,5 ◦C im Temperaturbereich von -119 ◦C bis 400 ◦C, Fa. Omega) ge-
spannt und an eine PC-Temperaturmeßkarte (DAS-TC/B, Fa. Keithley Metrabyte)
zum Auslesen der Thermospannung angeschlossen. Die flu¨ssige Gelphantommasse
wurde sofort nach der Zugabe von Polymerisationsstarter in den Wu¨rfel eingegossen
wo sie 12 Stunden lang auspolymerisierte.
Bei konstantem Gleichstrom wurde 5 Minuten die Temperatur mittels Thermoele-
ment gemessen. Aus dem zeitlichen Verlauf der Temperatur wurde die Leitfa¨higkeit
nach Gleichung 3.14 bestimmt. Im Abstand von 30mm vom Heizdraht wurde die
Temperatur im Randbereich wa¨hrend des Erhitzens gemessen um sicherzustellen,
dass die Randbedingungen wa¨hrend der Messzeit erfu¨llt waren.
Abbildung 3.5: Anordnung zur Messung der thermischen Leitfa¨higkeit mit der hot wire Methode.
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3.2.6 Da¨mpfungskoeffizient
Der Da¨mpfungskoeffizient des Gelphantoms wurde mit einer Schallwaage, mit der
gleichen experimentellen Anordnung wie zur Bestimmung des Wirkungsgrades, ge-
messen (s. Abb. 3.4). Zusa¨tzlich wurde zwischen Wandler und Absorber die Gelprobe
der Dicke dGel angebracht (s. Abb. 3.6). Es wurde die akustische Leistung PGel mit
Gelprobe und die akustische Leistung P ohne Gelprobe im Schallweg bestimmt. Der









Abbildung 3.6: Links: Anordnung zur Messung des Da¨mpfungskoeffizienten. Rechts: Phantom
mit Thermoelement zur Messung der Temperaturentwicklung bei Beschallung.
3.2.7 Koagulationstemperatur
Um die Temperatur zu bestimmen, bei der die Gelphantomkoagulation einsetzt, wur-
de senkrecht zur Mittelachse eines zylinderformigen Gefa¨ßes (Durchmesser 30mm,
Ho¨he 40mm) ein Nickel-Chrom-Nickel Thermoelement (Typ K, Durchmesser 51µm,
Genauigkeit ±0 7 ◦C im Temperaturbereich 0 ◦C bis 900 ◦C, Fa. Omega) gespannt
und fixiert (s. Abb. 3.6, rechts). Die flu¨ssige Gelphantommasse wurde vor der Poly-
merisation in das Gefa¨ß eingegossen und abgewartet, bis das Gelphantom auspoly-
merisiert war.
Das Gefa¨ß mit dem auspolymerisierten Gelphantom wurde in das Beschallungsbe-
cken mit dem Ultraschallwandler so angebracht, dass das Thermoelement senkrecht
zur Schallrichtung positioniert war. Mit dem Positioniersystem wurde die Probe in
kleinen Schritten bewegt und bei kleinen Leistungen beschallt, um die Kontaktstelle
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des Thermoelementes genau in die Fokusmitte zu positionieren. Bei verschiedenen
akustischen Leistungen zwischen 11,7W und 23,1W wurde die Temperaturerho¨hung
wa¨hrend 30 s Schallzeit und die Temperatur, bei der die Koagulation sichtbar wur-
de, im Fokus gemessen. Das Auslesen der Thermospannung erfolgte mit der PC-
Temparaturmesskarte.
3.2.8 La¨sionsinduktion im Phantom
Fu¨r die Untersuchung der thermischen Wechelwirkung zwischen Ultraschallwellen
und Phantom, wurden die Gelphantome in Wasserbecken mit entgastem Wasser
beschallt. Die Versuchsanordnung war der Versuchsanordnung zur Feldvermessung
(s. Abb. 3.3) a¨hnlich. Um hohe Fokusintensita¨ten zu erzeugen, wurde das Signal
vom Frequenzgenerator zusa¨tzlich mit einem HF-Versta¨rker (ENI 3200L, 56 dB)
versta¨rkt. Die Beschallungen erfolgten kontinuierlich.
Bei ho¨heren akustischen Leistungen ab 30W wurden im Gelphantom La¨sionen er-
zeugt und die La¨sionsform und Gro¨ße in Abha¨ngigkeit von der Pausendauer zwi-
schen zwei Beschallungen und Schallzeit untersucht. Die Ergebnisse wurden mit den
Literaturangaben u¨ber das Verhalten von menschlichem Gewebe verglichen.
3.2.9 Simulation der La¨sionsgro¨ße
Die experimentellen La¨sionen wurden mit den Simulationen verglichen. Dazu wurde
Gleichung 2.49 mit den gemessenen Gelphantomparametern gelo¨st und die Tempe-
raturverteilung simuliert.
Um die absorbierte Leistungsdichte zu berechnen, wurde die mit dem Hydrophone
bei kleinen akustischen Leistungen (29,4mW) gemessene Druckfeldverteilung einge-
setzt. Die gemessenen Druckamplituden wurde fu¨r die ho¨heren Leistungen (30W bis
80W) extrapoliert und fu¨r die Da¨mpfung im Gelphantom korrigiert. Als Kriterium
fu¨r die La¨sionsbildung wurde in den Simulationen die gemessene Koagulationstem-
peratur von 67 ◦C genommen.
Die Temperaturverteilungen und La¨sionen wurden sowohl fu¨r den Wandler ohne
Vorsatzlinsen als auch mit den in Kapitel 3.1 beschriebenen Vorsatzlinsen simuliert
und mit den Experimenten verglichen.
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3.3 Phased Array Ultraschallwandler
Um die vorhandene Therapieeinheit weiter zu entwickeln, soll der Fix-
Fokusultraschallwandler durch einen spha¨rischen Phased Array Transducer ersetzt
werden. In dieser Arbeit wurde der Einfluss der verschiedenen Parameter wie
Elementanordnung, Elementgro¨ße, Arbeitsfrequenz und Wandlerdimensionen eines
Phased Array Ultraschallwandlers, auf die Druckfeldverteilung und das Verhalten
bei der Fokuspositionierung untersucht.
Ausgangspunkt war die Annahme eines spha¨risch vorgekru¨mmten Phased Array
Ultraschallwandlers, der aus runden aktiven Piezoelementen besteht.
3.3.1 Schallfeldsimulationen
Um die Druckfeldverteilung eines Phased Array Ultraschallwandlers zu berechnen,
wurde zuerst die Feldverteilung eines einzelnen runden Strahlers bestimmt. Das
resultierende Druckfeld wurde aus Beitra¨gen aller Elemente nach dem Superpositi-
onsprinzip ermittelt (vergleiche [Goss96]). Die Berechnungen erfolgten mit Hilfe der
C ++ Software.
Feldverteilung eines runden Strahlers
Die Feldverteilung der einzelnen Elemente wurde numerisch mit der Methode der
quadratischen Strahler ermittelt (s. Kapitel 2.3). Dazu wurde die Fla¨che eines runden
Elementes in kleine Quadrate mit der Seitenla¨nge von 0,1mm unterteilt und das
gesamte Druckfeld mit Gleichung 2.32 berechnet.
Aufgrund der Symmetrie wurde das Druckfeld nur in einer Ebene senkrecht zum
Wandler mit einer Auflo¨sung von 0,1mm berechnet (s. Abb. 3.7). Die Gro¨ße der
Ebene hing von der gewu¨nschten Gro¨ße des resultierendes Feldes ab. Die Ebene muss
so groß sein, das das Zylindervolumen, das durch Rotation der Ebene entsteht, das
Volumen, in dem das resultierende Feld zu berechnen ist, entha¨lt (s. Abb. 3.7).
Die Feldverteilung eines runden Strahlers wurde als Funktion von rE (Abstand zur
Elementsymmetrieachse) und zE (Abstand zum Elementmittelpunkt) in einer Ta-
belle im Programm abgespeichert.
Feldverteilung eines Phased Array Ultraschallwandlers
Das resultierende Feld in einem Punkt P(x,y,z) des Volumens wurde durch Aufsum-
mieren von Feldbeitra¨gen aller Elemente gewonnen. Um den Beitrag eines Elementes
zu bestimmen, wurde zuerst der Abstand rE des Punktes P von der Symmetrieach-
se des Elementes und der Abstand zum Elementmittelpunkt zE bestimmt. Diesen
Werten wurde aus der Tabelle mit der berechneten Feldverteilung eines einzelnen
Elementes der entsprechende Druckwert zugeordnet. Falls ein Wert von rE und zE
nicht in der Tabelle vorgegeben war, so wurde der entsprechende Druckwert linear
aus den Werten der 4 am na¨hesten liegenden Punkten interpoliert.
Die resultierende Feldverteilung im gewu¨nschten Volumen wurde mit einer Auflo¨sung
von 0,2mm lateral und 1mm axial berechnet. Um die Feldverteilung fu¨r das Vo-
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lumen x=−30. . .30mm, y=−30. . .30mm, z=30. . .110mm berechnen zu ko¨nnen,
wurde die Feldverteilung eines einzelnen Elementes in einer Ebene rE=0. . .59mm,
zE=12. . .128mm bestimmt.
Fu¨r die Berechnungen wurden fu¨r das Medium eine Dichte von 998 kg/m3 und eine
Schallgeschwindigkeit von 1483m/s gewa¨hlt.
Abbildung 3.7: Berechnung der Feldverteilung eines Phased Array Ultraschallwandlers mit run-
den Elementen. Aus der Feldverteilung der einzelnen Elemente (Zylindervolumen) wird durch Su-
perposition der Gesamtbeitrag aller Elemente im quadratischem Volumen berechnet.
3.3.2 Feldverhalten bei Fokusverschiebung
Fu¨r alle Berechnungen wurde die Amplitude aller Elemente gleich gewa¨hlt. Um den
Fokus zu verschieben, wurde die Phasenverteilung der einzelnen Elemente bezu¨glich
deren Abstandes zur gewu¨nschten Fokusstelle so modifiziert, dass alle ankommenden
Wellen am Ort des verschobenen Fokus gleichzeitig ankamen.
Als akzeptabel wurde der Bereich, in dem der Fokus positioniert werden kann
definiert, falls folgende zwei Bedingungen erfu¨llt waren (vergleiche auch hierzu
[Goss96],[Ebbini91]):
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• Die Intensita¨t im verschobenen Fokus I ′max war nicht kleiner als die Ha¨lfte der
Intensita¨t (im Bereich von −3 dB) im geometrischen Fokus Imax.
• Die Intensita¨t der Nebenmaxima bei der Fokusverschiebung war nicht ho¨her
als 0, 1 · I ′max (nicht ho¨her als −10 dB).
3.3.3 Generieren von multiplen Fokussen
Um multiple Fokusse zu generieren, wurde die Inverse Methode verwendet (s. Kapi-
tel 3.1.2). Fu¨r einen Phased Array Ultraschallwandler mit 230 Elementen mit einem
Elementdurchmesser von 3,5mm wurden in der Fokusebene (Z=70mm) 9 Kontroll-
punkte gesetzt. Dies wird in Abbildung 3.8 verdeutlicht. Der erste Punkt befindet
sich mitten im geometrischen Fokus und die weiteren 8 auf einem Quadrat mit der
Seitenla¨nge a, wobei fu¨r a die Werte 2mm, 3mm, 4mm eingesetzt waren. Die Pha-
senverteilung wurde, wie in [Fan96] beschrieben, so gewa¨hlt, dass die Punkte, die
auf einem Quadrat liegen, abwechselnd die Phase 0◦ und 90◦ haben.
Abbildung 3.8: Anordnung und Phasenverteilung der Kontrollpunkte in der lateralen Fokusebene
zum Generieren von multiplen Fokussen.
50 Material und Methoden
4 Ergebnisse
4.1 Ultraschalllinsen
In dieser Arbeit wurden Ultraschallvorsatzlinsen zur Modifikation eines fokussier-
ten Ultraschallfeldes entwickelt und getestet. Das Ziel war es, fu¨r den vorhandenen
Fix-Fokusultraschallwandler THEA2-1 eine optimale Vorsatzlinse zu entwickeln und
zu konstruieren, um eine mo¨glichst hohe La¨sionsrate (ablatiertes Volumen pro Zeit-
einheit) bei der Beschallung zu erzielen. Dazu wurden zwei Linsendesignmethoden
eingesetzt. Mit der ersten Methode wurden Moden-Linsen entwickelt. Die zweite
Methode war die Inverse Methode. Fu¨r die Linsen wurde mit Hilfe des Rayleigh-
Integrals die Druckfeldverteilung und mit Hilfe der Bio-Heat Transfer Gleichung
die Temperaturverteilung wa¨hrend der Beschallung simuliert. Aus den berechne-
ten Temperaturen wurden sowohl nach dem Konzept der thermischen Dosis nach
Sapareto als auch unter Annahme einer Schwellentemperatur von 60 ◦C das La¨si-
onsvolumen und La¨sionsrate bestimmt.
Zum Schluss wurden zwei Linsen mit den optimalen Eigenschaften aus Polystyrol
angefertigt und experimentell getestet. Zu einem wurden die Druckfeldverteilungen
und der Wirkungsgrad des Ultraschallwandler-Linse Systems gemessen. Die Ergeb-
nisse sind in diesem Kapitel dargestellt. Zum anderen wurde die La¨sionsbildung mit
Linsen in einem, wa¨hrend dieser Arbeit entwickelten, gewebea¨hnlichen Phantom ex-
perimentell untersucht. Die entsprechenden Versuche und Ergebnisse dazu sind in
Kapitel 3.2, 4.2.4 und 5.2.2 u¨ber Gelphantome dargestellt.
4.1.1 Ultraschallwandler THEA2-1
Um Vorteile und Nachteile der Feldformung mit den Linsen erkennen zu ko¨nnen,
mussten die Druckfeldverteilungen mit der nativen Druckfeldverteilung des Fix-
Fokusultraschallwandlers verglichen werden. Dazu wurde zuerst die Druckfeldver-
teilung des Fix-Fokusultraschallwandlers THEA2-1 gemessen und mit den Simula-
tionen verglichen.
Die berechneten und die gemessenen Druckfeldverteilungen in der Fokusebene la-
teral entlang der Y-Achse (s. Abb. 3.2 fu¨r die Achsenanordnung) und entlang der
Schallachse Z (X=0mm, Y=0mm) sind in Abbildung 4.1 gegeben.
Der gemessene ellipsoide −3 dB-Fokus des Ultraschallwandlers ist 8,8mm lang und
hat einen maximalen Durchmesser von 1,1mm (s. Tabelle 4.1). Die gemessenen
Druckfeldverteilungen sind etwas breiter als die simulierten. Die axiale −3 dB La¨nge
ist um den Faktor 1,14 gro¨ßer und der Durchmesser um den Faktor 1,10 breiter, als
die Simulationen zeigen.
Der gemessene Wirkungsgrad des Ultraschallwandlers betra¨gt 46±1%.
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Abbildung 4.1: Simulierte und gemessene normierte laterale (links) und axiale (rechts) Druck-
feldverteilungen des THEA2-1 Ultraschallwandlers ohne Vorsatzlinse.
4.1.2 Moden-Linsen
Nach der Phasenrotationsmethode wurden Moden-Linsen entwickelt. In Abb. 4.2
sind die simulierten normierten lateralen Druckfeldverteilungen in der Fokusebene
fu¨r den Ultraschallwandler ohne und mit den Mode 1, 2 und 3 Linsen gegeben. Die
Phasena¨nderung der Mode 1 Linse erfolgte kontinuierlich und der Mode 2 und Mode
3 Linse in 8 diskreten Schritten.
Abbildung 4.2: Druckfeldverteilungen der Moden-Linsen. Oben: Die Phasenverschiebung der
Moden-Linsen angegeben in Grad. Unten: Die simulierten und normierten lateralen Druckfeld-
verteilungen des Wandlers ohne und mit den Moden-Linsen. Die asymmetrische Da¨mpfung durch
das Linsenmaterial wurde nicht beru¨cksichtigt.
Die Fokusformen der Moden-Linsen haben eine symmetrische Ringstruktur. Je
gro¨ßer die Rotationsmode, desto gro¨ßer der Ringdurchmesser. Wa¨hrend der Fokus
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der Mode 1 Linse rotationssymmetrisch ist, entha¨lt die fokale Ebene der Mode 3
Linse 8 einzelne Fokusse. Der Fokus der Mode 2 Linse hat eine 8-eckige Form.
4.1.3 Linsen nach der Inversen Methode
Mit der inversen Methode wurden Sektoren-Linsen und Linsen, die zusa¨tzlich in Rin-
ge aufgeteilt waren, untersucht. Aus der vorgegebenen Druckfeldverteilung der sog.
Kontrollpunkte wurden die gewu¨nschte Phasena¨nderung und Dicke der einzelnen
Linsenelemente invers bestimmt.
Abbildung 4.3 zeigt die nach der inversen Methode konstruierten Linsen.
Abbildung 4.3: Linsen konstruiert mit der inversen Methode. Die Dicke der einzelnen Elemente
ist in mm angegeben.
Da sich die Feldverteilung der 16 Sektoren Linse nicht signifikant von der Feldver-
teilung der Linse mit 8 Sektoren unterscheidet, wurde eine Linse mit 8 Sektoren
aus Polystyrol angefertigt (s. Abb. 4.4). Die Linse erzeugt in der fokalen Ebene 4
Hauptmaxima und 4 Nebenmaxima. Die simulierten und die gemessenen lateralen
Feldverteilungen sind in Abbildung 4.6 gegenu¨ber gestellt. Die axiale Druckfeldver-
teilung ist in Abbildung 4.8 zu sehen.
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Abbildung 4.4: Linsen aus Polystyrol. Die Dicke der einzelnen Elemente ist in Abb. 4.3 gegeben.
Abbildung 4.5: Die gemessene akustische Leistung und der Wirkungsgrad in Abha¨ngigkeit von
der Eingangsspannung am Versta¨rker (peak to peak Werte) fu¨r die 8 Sektoren Linse. Der Wirkungs-
grad betra¨gt 40±1%. Diese Messung diente als Grundlage fu¨r die in die Simulationen eingesetzten
Parameter.
Der gewa¨hlte Abstand der vier vorgegebenen Kontrollpunkte vom Kreismittelpunkt
in der Fokusebene war 1,6mm. Bei einem Abstand von 1,8mm erha¨lt man 8 auf
einem Ring verteilte Fokusse wie bei der Mode 3 Linse. Mit gro¨ßeren Absta¨nden
zwischen den Kontrollpunkten liegen die Fokusse zu weit auseinander und es wird
keine homogene Temperaturverteilung mehr erreicht.
In Abbildung 4.5 sind die gemessene akustische Leistung und der Wirkungsgrad
in Abha¨ngigkeit von der Eingangsspannung aufgetragen. Die gemessene akustische
Leistung zeigt eine quadratische Abha¨ngigkeit von der Eingangsspannung. Der ge-
messene Wirkungsgrad des Wandler-Linsen-Systems mit der 8 Sektoren Linse zeigt
im vermessenen Spannungsbereich innerhalb der Messgenauigkeit einen konstanten
Wert von 40±1% und ist somit um 13% geringer als der Wirkungsgrad ohne Vor-
satzlinse.
Zu der 8 Sektoren Linse wurden noch 3 Ringe hinzugefu¨gt (Abb. 4.3). Die Kontroll-
punkte wurden auf einem Kreis mit Radius 1,4mm gewa¨hlt. Der Dickenunterschied
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der jeweils 4 Elemente der inneren zwei Ringe variierte maximal um 0,24mm, was
eine Phasenverschiebung von 35◦ erzeugt. Wegen des geringen Dickeunterschieds
wurden die inneren 16 Elemente durch 4 ersetzt und eine Linse mit 8+4 Elementen
konstruiert (Abb. 4.3 und Abb. 4.4). Die laterale bzw. axiale Druckfeldverteilung
dieser Linse ist in Abbildung 4.7 bzw. 4.9 zu sehen. Der gemessene Wirkungsgrad
betra¨gt 40±1% und ist, wie mit der 8 Sektoren Linse, um 13% geringer als ohne
Vorsatzlinse.
Die Lage der Hauptmaxima und der Nebenmaxima der Druckfeldverteilungen stim-
men mit den Simulationen gut u¨berein. Die Ursache fu¨r die Intensita¨tsunterschiede
der einzelnen gemessenen Hauptmaxima ist der variierenden Dicke und damit auch
der variierenden Da¨mpfung des Linsenmaterials zuzuschreiben.
Tabelle 4.1 gibt einen U¨berblick u¨ber die gemessenen und die simulierten Fokusbrei-
ten und La¨ngen fu¨r den Ultraschallwandler ohne Vorsatzlinse und mit der 8 Sektoren
bzw. 8+4 Elemente Linse. Die Fokusbreiten wurden in der lateralen Ebene entlang
der X- und Y-Achse gemessen. Die Fokusla¨ngen wurden aus der XZ-Ebene und
der YZ-Ebene ermittelt. Die beiden Werte sind in Tabelle angegeben. Aufgrund
unterschiedlicher Da¨mpfung der einzelnen Linsenelemente, zeigen die gemessenen
Fokusla¨ngen gro¨ßere Abweichungen von den simulierten Werten. Es hat sich aber
gezeigt, dass diese Abweichungen in den Feldverteilung eine geringe Auswirkung auf
das La¨sionsvolumen haben (s. Kapitel 4.2.4).
Mit den konstruierten Linsen wird eine deutlich breitere Fokuszone bei nicht zu
großer A¨nderung der Fokusla¨nge, im Vergleich zum nativen Fokus, erreicht.
Berechnet Gemessen
lateral axial lateral axial
Wandler ohne Linse
−6 dB 1,4mm 10,3mm 1,5mm 12,0mm
−3 dB 1,0mm 7,7mm 1,1mm 8,8mm
8 Sektoren Linse
−6 dB 5,2mm 11,3mm 5,7-5,9mm 9-13mm
−3 dB 4,5mm 8,3mm 4,6-4,9mm 6-9mm
8+4 Elemente Linse
−6 dB 4,5mm 10,1mm 4,5mm 8,5-14,5mm
−3 dB 4,2mm 7,5mm 3,9-4,2mm 5-10,5mm
Tabelle 4.1: Vergleich zwischen simulierten und gemessenen Fokusgro¨ßen. Als -3 dB bzw. -6 dB
Fokusgro¨ße wurde die maximale Fokusbreite definiert, ab der der Druck nicht weniger als -3 dB
bzw. -6 dB des maximalen Druckes betra¨gt.
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Abbildung 4.6: Simulierte und gemessene laterale Druckfeldverteilung des Ultraschallwandlers
mit der 8 Sektoren Vorsatzlinse. Oben: Normierte Druckfeldverteilung in der Fokusebene. Mitte:
Vergleich der normierten simulierten und der normierten gemessenen Druckfeldverteilung in der
lateralen Ebene entlang der X-Achse bzw. entlang der Y-Achse. Unten: Vergleich der simulierten
und der gemessenen Druckfeldverteilung in kPa in der lateralen Ebene entlang der X-Achse bzw.
entlang der Y-Achse. Bei der simulierten Druckfeldverteilungen wurden der gemessene Wirkungs-
grad und die Gesamtverluste durch die Linse beru¨cksichtigt.
4.1 Ultraschalllinsen 57
Abbildung 4.7: Simulierte und gemessene laterale Druckfeldverteilung des Wandlers mit der
8+4 Elemente Linse. Oben: Normierte Druckfeldverteilung in der Fokusebene. Mitte: Vergleich
der normierten simulierten und der normierten gemessenen Druckfeldverteilung in der lateralen
Ebene entlang der X-Achse bzw. entlang der Y-Achse. Unten: Vergleich der simulierten und der
gemessenen Druckfeldverteilung in kPa in der lateralen Ebene entlang der X-Achse bzw. entlang
der Y-Achse. Bei der simulierten Druckfeldverteilungen wurden der gemessene Wirkungsgrad und
somit die Gesamtverluste durch die Linse beru¨cksichtigt.
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Abbildung 4.8: Simulierte und gemessene normierte axiale Druckfeldverteilung des Ultraschall-
wandlers mit der 8 Sektoren Vorsatzlinse.
Abbildung 4.9: Simulierte und gemessene normierte axiale Druckfeldverteilung des Ultraschall-
wandlers mit der 8+4 Sektoren Vorsatzlinse.
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4.1.4 Temperaturverteilungen und La¨sionen
Um die Wirkung der konstruierten Linsen zu beurteilen, wurden neben den Schallfel-
dern auch die im Gewebe erzeugten Temperaturfelder und die daraus resultierenden
La¨sionsgro¨ßen simuliert.
Abbildung 4.10: Temperaturverteilung und La¨sionsgro¨ße nach Beschallung. Axiale Temperatur-
verteilung nach 10 s Beschallung (links), La¨sionsgro¨ße nach 10 s Beschallung (mitte) und nach dem
das La¨sionswachstum in der Abku¨hlungsphase abgeschlossen ist (rechts) berechnet nach Sapareto.
Die berechneten Temperaturverteilungen nach 10 s Schallzeit und einer Erwa¨rmung
um maximal 51 ◦C sind fu¨r den Ultraschallwandler THEA2-1 ohne und mit ver-
schiedenen Vorsatzlinsen in Abbildung 4.10 gezeigt. Zusa¨tzlich ist die simulierte
La¨sionsform direkt nach der Beschallung und nach Ende der La¨sionbildung angege-
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ben.
Das La¨sionsvolumen berechnet nach Sapareto wa¨chst in der Abku¨hlungsphase wei-
ter an. Wa¨hrend es fu¨r den Wandler ohne Linse wa¨hrend der Abku¨hlungsphase um
weitere 18% zunimmt, so erfolgt fu¨r 8+4 Elemente bzw. 8 Sektoren Linse ein An-
wachsen des La¨sionsvolumens nach dem Abschalten der Ultraschallquelle um weitere
35% bzw. 40%.
Ziel der Vergro¨ßerung des Ultraschallfokus ist es, Gewebe schneller zu koagulieren.
Um die Linsen untereinander und mit der nativen Ultraschallquelle vergleichen zu
ko¨nnen, wurde die La¨sionsrate eingefu¨hrt. Die La¨sionsrate gibt das Verha¨ltnis vom
zersto¨rten Volumen zur Behandlungszeit tfinal an. In der Behandlungszeit ist auch
die nach jeder Einzelbeschallung notwendige Pausenzeit beru¨cksichtigt, die das Ge-
webe beno¨tigt, um auf eine Temperatur von 43 ◦C abzuku¨hlen, so dass U¨berhitzun-
gen und unbeabsichtigte Scha¨den am umliegenden Gewebe oder der Hautoberfla¨che
vermieden werden. In Tabelle 4.2 sind die berechneten La¨sionsraten, die mit den
verschiedenen Linsen erzielt werden ko¨nnen, aufgefu¨hrt.
Linsentyp Ak. Leistung tfinal La¨sionsvol. La¨sionsrate Erho¨hung
W s mm3 mm3/s der La¨sionsrate
Ohne Linse 9,5 34 41,7 1,2 1
Mode 1 17 56 136,8 2,4 2
Mode 2 34 94 384,5 4,1 3,3
8+4 Elemente 36,9 100 460,2 4,6 3,7
8 Sektoren 48,2 121 738,2 6,1 5
Mode 3 55 134 874,3 6,5 5,4
Tabelle 4.2: Vergleich der La¨sionsraten fu¨r verschiedene Vorsatzlinsen. Fu¨r die Simulationen wur-
de die akustische Leistung im Fokus so gewa¨hlt, dass die Gewebetemperatur wa¨hrend 10 s Beschal-
lung um 51 ◦C ansteigt. Die Beschallungszeit und die Zeit bis das Gewebe auf 43 ◦C abku¨hlt ergeben
zusammen tfinal. Das La¨sionsvolumen, wurde nach Sapareto bestimmt. Die fu¨r die Simulationen
eingesetzten Gewebeparameter sind in Tabelle 3.2 aufgefu¨hrt. Der Vergleich der La¨sionsraten mit
und ohne Linsen ist in letzter Spalte angegeben.
Mit Hilfe der 8 Sektoren bzw. 8+4 Elemente Linse la¨sst sich die La¨sionsrate so
erho¨hen, dass die Zeit fu¨r ein La¨sionvolumen mit therapeutisch wirksamer Gro¨ße
auf 1/5 bzw. 1/4 verku¨rzt wird. Die Mode 3 Linse fu¨hrt zu einer gro¨ßeren Ein-
zelkoagulation, allerdings hat sie eine unregelma¨ßige La¨sionsform mit einer wenig
homogenen Temperaturverteilung.
Zusa¨tzlich wurden die La¨sionsvolumina nach dem 60 ◦C Kriterium berechnet. Die
entsprechenden La¨sionsraten wurden mit der La¨sionsrate fu¨r die native Ultraschall-
quelle verglichen. Die Ergebnisse sind in Tabelle 4.3 angegeben. Zum Vergleich sind
auch die entsprechenden nach Sapareto berechneten La¨sionsraten aufgefu¨hrt.
Die La¨sionsrate berechnet nach Sapareto ist fu¨r die 8 Sektoren bzw. 8+4 Elemente
Linse um den Faktor 1,9 bzw. 1,8 ho¨her als die La¨sionsrate berechnet nach dem
60◦C Kriterium. Vergleicht man aber die Faktoren der Erho¨hung der La¨sionsrate
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bezu¨glich der Beschallung mit dem nativen Fokus, so liefern beide Methoden nahezu
u¨bereinstimmende Ergebnisse.
Linsentyp Sapareto 60 ◦C Kriterium
Ohne Linse La¨sionsrate mm3/s 1,2 0,7
tfinal =134 s Erho¨hung der La¨sionsrate 1 1
8 Sektoren La¨sionsrate mm3/s 6,1 3,2
tfinal =121 s Erho¨hung der La¨sionsrate 5 4,5
8+4 Elemente La¨sionsrate mm3/s 4,6 2,6
tfinal =100 s Erho¨hung der La¨sionsrate 3,7 3,6
Tabelle 4.3: Vergleich der La¨sionsvolumina und der Raten der La¨sionsbildung bestimmt nach
Sapareto und nach dem 60 ◦C Kriterium
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4.2 Ultraschallgelphantome
Um thermische Wechselwirkung von Gewebe mit Ultraschall zu simulieren, wurden
Gelphantome aus Polyacrylamid und Hu¨hnereiweiß entwickelt. Im Folgenden wer-
den die Ergebnisse der theoretischen und experimentellen Untersuchungen, die zur
Charakterisierung der Phantome dienten, dargestellt.
4.2.1 Physikalische Parameter
Ein U¨berblick u¨ber die gemessenen akustischen und thermischen Eigenschaften der
Ultraschallphantome ist in Tabelle 4.4 gegeben. Zur Erho¨hung der Messgenauigkeit
wurden die Messungen mehrmals wiederholt. Zum Vergleich sind die entsprechenden
Werte fu¨r Wasser und Brustgewebe gegenu¨ber gestellt.
Bis auf die Da¨mpfung, liegen die gemessenen Parameter nah an den entsprechenden
Werten fu¨r Wasser bzw. Brustgewebe. Die gemessene Da¨mpfung im Gelphantom ist
um den Faktor 1,5 bis 3 kleiner als die Da¨mpfung im Brustgewebe.
Die Wa¨rmeleitfa¨higkeit wurde mit der sog. hot wire Methode ermittelt (s. Kapitel
3.2.5). Abbildung 4.11 zeigt die mit einem Cu-Konstantan Thermoelement gemesse-
ne Temperaturentwicklung in einem Abstand von 2mm von einem NiCr-Heizdraht
(siehe Abb. 3.5) bei einer Heizleistung von 1,7W/m. Links in Abbildung 4.11 ist
die Zeit logarithmisch aufgetragen. Nach 40 s Heizzeit ist der Temperaturanstieg in
der logarithmischen Zeitskala linear. Fu¨r die Wa¨rmeleitfa¨higkeit ergab sich aus der
Steigung der Kurve somit nach Gleichung 3.14 ein Wert von 0,59±0,06W/m ◦C.
Bei der hot wire Methode wird davon ausgegangen, dass der Heizdraht unendlich
lang und die Probe homogen und unendlich ausgedehnt ist. Es wird ein radialer
Wa¨rmefluss vorausgesetzt, so dass die Probe und der Heizdraht genu¨gend lang, ver-
glichen mit der Entfernung in der die Temperatur gemessen wird, sein mu¨ssen. Die
Gelprobe wurde wegen der einfacheren Befestigung des Heizdrahtes und des Ther-
moelementes quadratisch mit einer Seitenla¨nge von 60mm gewa¨hlt. Der kleinste
realisierbare Abstand des Thermoelementes vom Heizdraht in dieser Anordnung war
2mm. Das Thermoelement im Abstand von 25mm vom Heizdraht zeigte wa¨hrend
Physikalische Eigenschaften Phantom Wasser Brustgewebe
Dichte kg/m3 1045±5 N=6 998 1020
Schallgeschwindigkeit m/s 1540±9 N=5 1482 1450-1570
Wa¨rmekapazita¨t J/kg ◦C 4270±365 N=3 4182 3550
Therm. Leitfa¨higkeit W/m ◦C 0,59±0,06 N=5 0,6 0,499
Da¨mpfung dB/m 33,9±2,6 N=4 0,6 50-110
Tabelle 4.4: Akustische und thermische Eigenschaften des Gelphantoms (gemessen), von Wasser
20 ◦C und Brustgewebe 37 ◦C aus [Duck90]. Die Da¨mpfung ist fu¨r eine Frequenz von 1,7MHz
angegeben. Die gemessenen Werte des Gelphantoms sind u¨ber N Messungen gemittelt.
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der Heizzeit keine Temperaturvera¨nderung an und somit waren die Randbedingun-
gen (konstante Temperatur am Phantomrand) wa¨hrend der Messzeit erfu¨llt. Der
relative Fehler durch den Einfluss der endlichen Drahtla¨nge betra¨gt nach [Liang95]
fu¨r die Testzeit von 300 s zwischen 0,1 und 0,5%. Der Einfluss der endlichen radialen
Ausdehnung der Probe, mit der hier gewa¨hlten Gro¨ße, ist kleiner als 0,1%.
Nach Gleichung 3.13 la¨sst sich auch die spezifische Wa¨rmekapazita¨t aus der zeit-
lichen Temperatura¨nderung, falls der genaue Abstand des Thermoelementes zum
Heizdraht bekannt ist, bestimmen. Dieser Abstand konnte nicht mit einer ho¨heren
Genauigkeit als 0,5mm bestimmt werden. Die Bohrungen durch die Seitenwa¨nde
des Phantomgefa¨ßes hatten einen Durchmesser von 0,2mm, die Thermoelemente
selbst waren 51µm dick, so dass schon hier kleine Unsicherheiten bei der Positio-
nierung bestehen. Das Thermoelement besteht aus zwei Metallen und der Abstand
der Kontaktstelle bzw. der Ort, an dem die Temperatur gemessen wird, weicht von
dem Abstand des Thermoelementes zum Heizdraht an der Bohrstelle des Gefa¨ßes
ab. Diese Positionierungsungenauigkeit fu¨hrt zu großen Abweichungen der gemesse-
nen Werte der spezifischen Wa¨rmekapazita¨t. Eine Positionierungsungenaigkeit von
20µm ergibt fu¨r die Wa¨rmekapazita¨t schon eine Abweichung von 20%. Deswegen
wurde die Kalorimetriemethode gewa¨hlt um diesen Parameter zu bestimmen.
Abbildung 4.11: Bestimmung der Wa¨rmeleitfa¨higkeit nach der hot wire Methode. Gezeigt ist
die Temperaturentwicklung im Gelphantom in der Umgebung eines Heizdrahtes. Die Temperatur-
messung erfolgte mittels eines Kupfer-Konstantan Thermoelementes in einem Abstand von 2mm
vom Heizdraht (s. Abb. 3.5). Die Heizleistung betrug 1,7W/m und die Heizzeit 300 s. Links ist die
Temperaturentwicklung in der normalen Zeitskala und rechts in der logarithmischen Skala darge-
stellt. Die rote Linie in der rechten Abbildung ist der lineare Fit, mit dem die Wa¨rmeleitfa¨higkeit
bestimmt wurde.
4.2.2 Temperaturentwicklung wa¨hrend der Ultraschallapplikation
Die Entwicklung der Temperatur im Gelphantom wa¨hrend der Ultraschallappli-
kation wurde punktuell mit Thermoelementen aufgenommen. Abbildung 4.12 gibt
hieru¨ber einen U¨berblick.
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Abbildung 4.12: Temperaturentwicklung im Gelphantom. Gemessen wurde die Temperatur mit
einem kleinen Thermoelement direkt im Zentrum des Fokus des Schallfeldes. a: Zeitliche Tempe-
raturentwicklung im Fokus bei einer Beschallung von 30 gemessen zwei mal hintereinander (rote
und schwarze Kurve). Bei einer akustischen Leistung u¨ber 23,1W fing das Gel nach etwa 20 s
Beschallungszeit an zu koagulieren. b: Vergleich der Temperaturentwicklungen im Fokus vor und
nach der Entstehung einer Koagulation. c: Temperatur im Fokus nach 30 s Schallzeit in Abha¨ngig-
keit von der akustischen Leistung vor und nach der Koagulationsbildung.
Abbildung 4.12 a zeigt die zeitliche Temperaturentwicklung im Fokus fu¨r verschie-
dene akustischen Leistungen zwischen 11,7W und 23,1W bei einer Beschallungszeit
von 30 s. Fu¨r Leistungen bis 21,2W wurde die Messung der Temperaturentwicklung
einmal wiederholt (rote und schwarze Kurve). Bei kleinen Leistungen ist bei der wie-
derholten Beschallung kein Unterschied in der Temperaturentwicklung festzustellen.
Bei einer akustischen Leistung u¨ber 23,1W fing das Gel-Eiweiß-Phantom nach et-
wa 20 s Beschallungszeit bei einer Temperatur im Fokus von 67 ◦C zu koagulieren.
Abbildung 4.12 b zeigt die zeitliche Temperaturentwicklung im Fokus fu¨r drei ver-
schiedene Beschallungsleistungen, vor und nach der Entstehung einer Koagulation.
Die Temperatur steigt etwas schneller an, nachdem im Fokus eine La¨sion erzeugt
wurde. Dies bedeutet, dass sich die Phantomeigenschaften durch die Koagulation,
a¨hnlich dem Verhalten von biologischem Gewebe, a¨ndern.
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In Abbildung 4.12 c ist die Temperatur im Fokus nach 30 s Schallzeit in Abha¨ngig-
keit von der akustischen Leistung vor und nach der La¨sionsbildung aufgetragen.
Die Temperatur im Fokus ha¨ngt linear von der Intensita¨t bzw. Leistung ab, was
auch aus der Gleichung 2.56 hervorgeht. Der schnellere Temperaturanstieg nach der
Koagulation ist hier deutlich zu sehen.
4.2.3 La¨sionsdynamik im Gelphantom
Die Ultraschallwandler- und Phantomanordnung fu¨r die Beschallung und die erzeug-
ten La¨sionen sind in Abbildung 4.13 zu sehen. Es ist eine klare Grenze zwischen der
weißen Koagulation und dem durchsichtigem Rest des Gelphantoms erkennbar. Die
Form des Fokus ist klar abgebildet.
Abbildung 4.13: Beschallung der Gelphantome. Das Gelphantom wurde so vor den Ultraschall-
wandler platziert, dass der Fokus im Phantom zum Liegen kommt. Deutlich sind die irreversiblen
weißen La¨sionen, hervorgerufen durch die Koagulation der Eiweiße, im Phantom sichtbar.
Abbildung 4.14: Kombination von Einzella¨sionen zu großvolumigen Ablationsvolumen. Die
La¨sionen wurden im Abstand von 1,4mm im Gelphantom bei 25 s Beschallung und 30W akusti-
scher Leistung generiert. Die Pausenzeit zwischen zwei Beschallungen betrug 4 Minuten.
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Bei einer akustischen Leistung von 30W und einer Anfangstemperatur von 24 ◦C
war nach etwa 10 s Schallzeit die Bildung einer weißen Koagulation im Gelphantom
zu sehen. Die weißen Einzella¨sionen ko¨nnen zu großvolumigen Ablationsnekrosen
zusammengesetzt werden. Abbildung 4.14 zeigt die im Abstand von 1,4mm gesetz-
ten La¨sionen. Um eine einheitliche zusammengesetzte La¨sion zu erhalten, muss der
Abstand zwischen den einzelnen La¨sionen kleiner als 1,4mm gewa¨hlt werden.
Abbildung 4.15 zeigt den Einfluss der Pausenzeit zwischen zwei Beschallungen auf
die La¨sionsbildung. Es sind 5 nebeneinander gesetzte La¨sionen mit einer Pausenzeit
von 140 s und jeweils 7 La¨sionen mit Beschallungspausen von 35 s und 15 s zu sehen.
Die Gro¨ße der nebeneinander gesetzten La¨sionen ha¨ngt von der Pausenzeit zwi-
schen zwei Beschallungen ab. Bei kleinen Beschallungspausen werden die La¨sionen
bei Aneinanderreihung durch die Resterwa¨rmung der vorigen Beschallungen immer
gro¨ßer.
Abbildung 4.15: Einfluss der Pausenzeit auf die La¨sionsformung. Die La¨sionen im Gelphantom
generiert bei 30 W akustischer Leistung und 25 s Schallzeit. Der Abstand zwischen den La¨sionen
war 1,4 mm. Die La¨sionen wurden von rechts nach links gesetzt. Von links nach rechts betra¨gt die
Pausenzeit zwischen zwei La¨sionen 140 s, 35 s, 15 s. Die untere Bilder zeigen den lateralen Schnitt.
Die Abha¨ngigkeit der La¨sionsgro¨ße von der Schallzeit ist in Abbildung 4.16 (links)
zu sehen. Die akustische Leistung betrug 30 W und die Schallzeit variierte zwischen
20 s und 55 s. Die Anfangstemperatur im Gel betrug 24 ◦C. Es hat sich gezeigt, dass
mit steigender Schallzeit die La¨sionen etwas schneller in die Breite als in die La¨nge
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wachsen.
Bei la¨ngeren Schallzeiten wuchs die La¨sion in Richtung Ultraschallwandler. Abbil-
dung 4.16 (rechts) zeigt La¨sionen nach 25 s und 90 s Schallzeit.
Abbildung 4.16: La¨sionsgro¨ße im Gelphantom mit zunehmender Beschallungszeit. Links: La¨sio-
nen generiert bei 30W akustischer Leistung. Die Beschallungszeiten (von links nach rechts) be-
trugen 20 s, 25 s, 30 s, 35 s, 40 s, 45 s, 50 s, 55 s. Rechts: La¨sionen generiert bei 30W akustischer
Leistung. Die Beschallungszeit betrug 25 s fu¨r die linke La¨sion und 90 s fu¨r die rechte.
Weiterhin wurden die im Gel erzeugten La¨sionen mit den Simulationsergebnissen
verglichen. In Abb.4.17 (links) sind die experimentellen und theoretischen La¨sionen
fu¨r variierende Schallzeiten bei einer akustischen Leistung von 30W fu¨r den Wand-
ler ohne Vorsatzlinsen gegeben. Die Anfangstemperatur des Gelphantoms bei der
Beschallung betrug 24 ◦C. Der Fokus befand sich in einer Entfernung von 16mm
von der Gelphantomoberfla¨che.
Fu¨r die Berechnung der Temperaturverteilung wurden die im Wasser gemessenen
Druckfeldverteilungen eingesetzt. Die bei kleinen Leistungen gemessenen Druckam-
plituden wurden fu¨r die ho¨heren Leistungswerte extrapoliert und die Druckampli-
tuden fu¨r die Da¨mpfung im Gelphantom korrigiert. Die eingezeichneten Konturen
markieren den Bereich in dem die Phantomtemperatur den Wert von 67 ◦C wa¨hrend
der Beschallung u¨bersteigt.
Ein Vergleich der simulierten und der gemessenen La¨sionsgro¨ße ergab einen Absorp-
tionskoeffizienten von 24,4 dB/m bei der Schallfrequenz von 1,7MHz. Dieser Wert
betra¨gt etwa 72% der gemessenen Da¨mpfung im Phantom. Fu¨r la¨ngere Schallzei-
ten wachsen die La¨sionen im Phantom etwas schneller an, als es die Simulationen
voraussagen.
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Abbildung 4.17: Vergleich zwischen Simulation und Experiment. Die eingezeichneten Konturen
markieren den Bereich in dem die berechnete Temperatur wa¨hrend der Beschallung den Wert von
67 ◦C u¨berstieg Links: La¨sionen generiert im Gel bei 30W akustischer Leistung und Schallzeiten
(von links nach rechts) von 20 s, 25 s, 30 s, 35 s, 40 s. Rechts: La¨sionen mit Vorsatzlinsen. La¨sionen
generiert im Gel (von links nach rechts): mit der 8+4 Elemente Linse (66,6W und 38 s Schallzeit),
8 Sektoren Linse (66,6W, 60 s Schallzeit), und ohne Vorsatzlinse (30W, 25 s Schallzeit).
4.2.4 Demonstration der La¨sionsgro¨ße von modifizierten
Ultraschallfeldern
Mittels der neuen Ultraschallphantome wurde die La¨sionsbildung bei modifizier-
ten Schallfeldgeometrien untersucht. Auf der rechten Seite von Abbildung 4.17 sind
Koagulationsla¨sionen von Gelphantom gezeigt, die sowohl mittels als auch ohne
schallfeldmodifizierende Vorsatzlinsen erzeugt wurden. Die zusa¨tzlich eingezeichne-
ten Konturen zeigen das Ergebnis der entsprechenden Simulationen. Die Konturen
markieren den Bereich in dem die Phantomtemperatur die Koagulationstemperatur
von 67 ◦C u¨bersteigt.
Zur Berechnung der Temperaturverteilung und La¨sionsgro¨ße wurden die Schallzeit
und die Leistung so gewa¨hlt, dass die berechnete maximale Temperaturerho¨hung
am Ende der Schallzeit den gleichen Wert von 63 ◦C hat.
Fu¨r die Berechnung der Temperaturverteilung wurden die im Wasser gemessenen
Druckfeldverteilungen eingesetzt. Die Berechnungen wurden mit den gemessenen
Gelparametern durchgefu¨hrt. Die Anfangstemperatur des Gelphantoms bei der Be-
schallung betrug 20 ◦C. Die angegebenen akustischen Leistungen sind fu¨r die Ver-
luste durch die Linsen korrigiert.
Die erzeugten La¨sionen zeigen eine gute U¨bereinstimmung mit der Simulation. Die
La¨sion mit der 8 Sektoren Linse ist, verglichen mit der La¨sion ohne Vorsatzlinse,
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1 bis 2 mm in die Wandlerrichtung verschoben. Die La¨sion mit der 8+4 Elemente
Linse ist etwas la¨nger als die simulierte La¨sion.
Um die verschiedenen Linsen untereinander und mit dem nativen Schallfeld der Ul-
traschallquelle zu vergleichen, wurde aus der La¨sionsbildung im Gelphantom, wie
in Kapitel 4.1.4 beschrieben, die La¨sionsrate bestimmt. In Tabelle 4.5 sind die si-
mulierten La¨sionsraten fu¨r den Ultraschallwandler ohne Vorsatzlinse und mit der 8
Sektoren und 8+4 Elementen Linse gegeben. Die Zeit tfinal wurde so gewa¨hlt, dass
der berechnete Temperaturanstieg nach der Abku¨hlung nicht ho¨her als 3 ◦C war. Als
La¨sionsvolumen wurde der Bereich gewa¨hlt, in dem die berechnete Temperatur die
gemessene Koagulationstemperatur von 67 ◦C u¨bersteigt.
Die letzte Spalte der Tabelle entha¨lt den Vergleich der La¨sionsraten mit und oh-
ne Vorsatzlinse. Ein Vergleich mit Tabelle 4.3 zeigt eine gute U¨bereinstimmung fu¨r
die berechneten A¨nderungen der La¨sionsraten. Wa¨hrend Tabelle 4.3 die Ergebnis-
se der Berechnungen mit den simulierten Feldverteilungen und Gewebeparametern
entha¨lt, zeigt die Tabelle 4.5 die entsprechenden Werte, die mit den gemessenen
Feldverteilungen und Phantomparametern erzielt wurden. Bei den simulierten Feld-
verteilungen wurde die variierende Linsenda¨mpfung der einzelnen Elemente nicht
beru¨cksichtigt, jedoch die Gesamtverluste von 13% durch das Linsenmaterial. Die
kleinen Abweichungen in der A¨nderung der La¨sionsrate deuten auf einen geringen
Einfluss der variierenden Linsendicke auf die La¨sionsbildung.
Leistung Schallzeit tfinal La¨sionsrate A¨nderung
W s s mm3/s der La¨sionsrate
ohne Linse 30 25 165 0,056 1
8 Sektoren 66,6 60 700 0,263 4,7
8+4 Sektoren 66,6 38 454 0,219 3,9
Tabelle 4.5: La¨sionsrate bei Modifikation der Fokusgeometrie. Die Leistungen und Schallzeiten
bei der Beschallung des Gelphantoms wurden so gewa¨hlt, dass die maximale Phantomerwa¨rmung
63 ◦C betra¨gt. tfinal ist die Summe aus der Schallzeit und der Pausenzeit bis die Gelerwa¨rmung
3 ◦C nicht u¨bersteigt. Als La¨sionsvolumen wurde das Gebiet mit einer Temperatur u¨ber 67 ◦C
definiert. Die A¨nderung der La¨sionsrate vergleicht die La¨sionsraten mit und ohne Vorsatzlinsen.
Um die Fa¨higkeit der entwickelten Linsen, große Fokusvolumina zu generieren, auf-
zuzeigen, wurde mit der 8 Sektorenlinse ein großes zusammenha¨ngendes Areal be-
schallt (s. Abb. 4.18). Die La¨sionen sind in zwei Reihen verteilt. Der Abstand zwi-
schen den La¨sionen betra¨gt 2mm. Zum Vergleich sind 5 La¨sionen, generiert mit
dem nativen Ultraschallwandler, rechts in Abbildung 4.18 gezeigt. Die akustische
Leistung und die Schallzeit wurden, wie in Tabelle 4.5 angegeben, gewa¨hlt.
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Abbildung 4.18: 3-Dimensionaler Scanprozess. La¨sionen mit der 8 Sektoren Linse wurden in
zwei Reihen u¨bereinander gelegt (akustische Leistung 66,6W, Schallzeit 60 s, Pausenzeit 640 s).
Die obere Reihe entha¨lt 6 La¨sionen, die untere 5. Der Abstand zwischen den La¨sionen betrug
2mm. Zum Vergleich wurden rechts La¨sionen mit dem nativen Schallfeld mit 30W akustischer
Leistung und bei 25 s Schallzeit erzeugt. Links: Schnitt in Schallrichtung. Rechts: Schnitt in
lateraler Richtung, senkrecht zur Schallausbreitung.
Die La¨sionen mit den Linsen lassen sich gut zu großvolumigen Koagulationen kom-
binieren. Nach der in Tabelle 4.5 angegebenen Pausenzeit gesetzten La¨sionen wei-
sen die gleiche Gro¨ße auf, was zeigt, dass keine hohe Resterwa¨rmung nach dieser
Abku¨hlzeit besteht bzw. dass die Pausen zwischen zwei Beschallungen ausreichend
lang sind. Da die simulierten und experimentellen La¨sionen gut u¨bereinstimmen
und die berechneten Abku¨hlzeiten ausreichen, ist somit die simulierte La¨sionsrate
experimentell besta¨tigt.
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4.3 Feldformung durch Phased Array
Ultraschallwandler
Um die vorhandene MRgFUS-Therapieeinheit zu verbessern, soll der Fix-
Fokusultraschallwandler durch einen spha¨rischen Phased Array Transducer er-
setzt werden. Der Phased Array Ultraschallwandler soll den folgenden Anspru¨chen
genu¨gen:
• Der Phased Array Transducer sollte ungefa¨hr die gleiche Gro¨ße wie der einge-
baute Ultraschallwandler haben (Durchmesser D=60mm, Kru¨mmungsradius
R=68mm)
• Einerseits soll die Elementanzahl mo¨glichst klein gehalten werden. Anderer-
seits muss der Ultraschallfokus gut positionierbar sein und es muss eine fu¨r die
La¨sionsbildung ausreichende Fokusintensita¨t erzielt werden.
• Die Schallfrequenz soll im Bereich von 1,7MHz liegen. Bei ho¨heren Frequenzen
steigt die Absorption an und bei tieferen wird schneller die Kavitationsschwelle
und damit auch eine schlechtere Therapiekontrolle erreicht.
In dieser Arbeit wurde der Einfluss verschiedener Parameter wie Elementgro¨ße, Ar-
beitsfrequenz und Wandlerdimensionen auf die Druckfeldverteilung und das Ver-
halten bei einer Fokusverschiebung eines Phased Array Ultraschallwandlers unter-
sucht. Fu¨r die Untersuchungen wurde ein Ultraschallwandler mit dem Durchmesser
D=80mm und dem Kru¨mmungsradius R=70mm gewa¨hlt. Dieser Ultraschallwand-
ler wird im Folgenden als US-Wandler D80R70 bezeichnet. Die Anzahl der Elemente
wurde so gewa¨hlt, dass das Verha¨ltnis der gesamten aktiven Fla¨che der runden Ele-
mente zur spha¨rischen US-Wandlerfla¨che 40% betra¨gt. Die vom Durchmesser der
einzelnen Elemente abha¨ngige Elementanzahl ist in Tabelle 4.6 gegeben.
4.3.1 Die Feldverteilung eines runden Strahlers
Zur gesamten Druckfeldverteilung des Phased Array Ultraschallwandlers tragen alle
einzelnen runden Elemente bei. Um die gesamte Druckfeldverteilung berechnen zu
ko¨nnen, wurde zuerst die Feldverteilung eines Elementes simuliert.
Element
durchmesser [mm] 3 3,5 4 4,5
Anzahl
der Elemente 313 230 176 139
Tabelle 4.6: Durchmesser und Anzahl der runden Elemente fu¨r die Untersuchung des Feldverhal-
tens bei lateraler Fokusverschiebung. Die gesamte Fla¨che der runden Elemente betra¨gt 40% der
Fla¨che des US-Wandlers D80R70.
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Abbildung 4.19 zeigt die simulierte Druckfeldverteilung eines runden Strahlers mit
dem Radius a gleich und um den Faktor 2,5 gro¨ßer als die Wellenla¨nge λ. Die Druck-
werte sind fu¨r alle axialen Entfernungen Z auf das jeweilige Maximum normiert. Die
axiale Entfernung Z ist mit dem Faktor a2/λ skaliert.
Abbildung 4.19: Druckfeldverteilung eines runden Strahlers. Die Druckwerte sind fu¨r jede axiale
Entfernung auf das jeweilige Maximum normiert.Oben: Der Radius des runden Strahlers ist gleich
der Wellenla¨nge. Unten: Der Radius des runden Strahlers ist um den Faktor 2,5 gro¨ßer als die
Wellenla¨nge.
Die Feldverteilung eines runden Strahlers ist vom Verha¨ltnis a/λ abha¨ngig. Je gro¨ßer
das Verha¨ltnis a/λ ist, desto komplexer ist die Feldverteilung im Nahfeld. Im Fernfeld
wird die Feldverteilung divergent und die Strahlbreite entlang der Schallachse ist
ebenfalls vom Verha¨ltnis a/λ abha¨ngig. Bei einem axialen Abstand von etwa z=3,9
a2/λ ist die − 3 dB Strahlbreite dem Durchmesser des runden Strahlers gleich.
4.3.2 Einfluss der Anordnung der Wandlerelemente auf die
Druckfeldverteilung
Fu¨r den US-Wandler D80R70 mit 230 runden Elementen mit dem Elementdurch-
messer von 3,5mm wurde die Feldverteilung in Abha¨ngigkeit von der Elementan-
ordnung untersucht.
Neben einer zufa¨lligen (random) Verteilung, wurden die einzelnen Elemente auf kon-
zentrischen Kreisen, hexagonal und auf Quadraten angeordnet (Abb. 4.20). Der
minimale Abstand zwischen den Mittelpunkten zweier benachbarter Elemente be-
trug bei der zufa¨lligen Anordnung 4mm. Bei den regelma¨ßigen Anordnungen wur-
de der Abstand zwischen den Elementen so gewa¨hlt, dass die Elemente mo¨glichst
gleichma¨ßig u¨ber die ganze US-Wandleroberfla¨che verteilt waren.
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Abbildung 4.20: Anordnung der runden Elemente des US-Wandlers D80R70. Die Punkte ge-
ben die Koordinaten der einzelnen runden Strahler mit einem Durchmesser von 3,5mm an. Die
Anordnung der Elemente: a-zufa¨llig, b-kreisfo¨rmig, c-hexagonal, d-quadratisch.
Die simulierte Druckfeldverteilung ist fu¨r verschiedene Anordnungen der einzelnen
Elemente bei einer Frequenz von 1,5MHz in Abb. 4.21 gegeben. Die Druckfeldvertei-
lungen zeigen, dass die Anordnung einzelner Elemente einen starken Einfluss auf die
Form des erzeugten Ultraschallfeldes hat. Die besten Feldverteilungen entstehen bei
zufa¨lliger Anordnung der Elemente. Mit den symmetrischen Elementanordnungen
entstehen Nebenmaxima mit unerwu¨nscht hoher Intensita¨t.
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Abbildung 4.21: Abha¨ngigkeit der Druckfeldverteilung von der Elementanordnung. Die berech-
neten lateralen (links) und axialen (rechts) quadrierten Druckfeldverteilungen sind fu¨r den US-
Wandler D80R70 mit 230 Elementen mit einem Elementdurchmesser von 3,5mm bei einer Frequenz
von 1,5MHz fu¨r folgende Muster der Elementanordnung dargestellt: zufa¨llig (random), kreisfo¨rmig,
hexagonal, quadratisch. Die Druckwerte sind in dB, bezu¨glich des maximalen Druckwertes im Fo-
kus, angegeben.
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Abbildung 4.22 zeigt die Druckfeldverteilungen in der fokalen Ebene entlang und
senkrecht auf die Schallachse. Es ist zu sehen, dass von allen untersuchten regelma¨ßi-
gen Anordnungen die kreisfo¨rmige Elementanordnung die kleinsten Nebenmaxima in
der lateralen Fokusebene erzeugt. Die gro¨ßten Nebenmaxima in der lateralen Ebene
ergeben sich bei der quadratischen Anordnung. Aus der axialen Druckfeldverteilung
wird deutlich, dass mit der kreisfo¨rmigen Elementanordnung die gro¨ßten Nebenma-
xima im Bereich zwischen dem US-Wandler und dem Fokus erzeugt werden.
Abbildung 4.22: Abha¨ngigkeit der Druckfeldverteilung von der Anordnung der einzelnen Phased
Array Elemente. Die berechnete normierte laterale Druckfeldverteilung in der fokalen Ebene senk-
recht auf die Schallrichtung (oben) und entlang der Schallachse (unten) ist fu¨r den US-Wandler
D80R70 mit 230 Elementen mit dem Elementdurchmesser von 3,5mm bei einer Frequenz von




Um den US-Wandler D80R70 zu charakterisieren, wurden die Feldverteilungen bei
der Positionierung des Fokus in Wasser untersucht.
Abbildung 4.23 zeigt die A¨nderung der Feldverteilung bei einer lateralen Fokusver-
schiebung senkrecht zur Schallachse zwischen 5mm und 15mm. Je weiter der Fokus
verschoben wird, desto kleiner wird die Fokusintensita¨t und desto ho¨her wird die
Intensita¨t der Nebenmaxima.
Abbildung 4.23: Feldverhalten bei Positionierung des Ultraschallfokus. Die quadrierte Druckfeld-
verteilung (beliebige Einheiten) ist fu¨r den Phased Array US-Wandler D80R70 mit 230 Elementen
der Gro¨ße 3,5mm bei 1,5MHz im Fokus und bei einer Fokusverschiebung um 5mm, 10mm, 15mm
entlang der Y-Achse senkrecht zur Schallrichtung dargestellt.
Zuna¨chst wurde der Einfluss der Gro¨ße der Einzelelemente des Phased Array Ul-
traschallwandlers bei einer Fokusverschiebung untersucht. Bei einer Frequenz von
1,7MHz wurde eine Elementgro¨ße von 3,5mm (230 Elemente), 4mm (176 Elemente)
und 4,5mm (139 Elemente) gewa¨hlt. Abbildung 4.24 zeigt die quadrierte Druckfeld-
verteilung in der lateralen Fokusebene ohne bzw. bei einer Fokusverschiebung um
10mm von der Schallachse. Bei gleicher Arbeitsfrequenz und gleicher aktiven Schall-
fla¨che sind die Intensita¨ten im geometrischen Fokus fu¨r alle untersuchten Wandler
unabha¨ngig von der Elementgro¨ße gleich. Bei der Fokusverschiebung aus dem Zen-
trum wird der quadrierte Druckwert und somit auch die Intensita¨t im verschobenen
Fokus mit gro¨ßer werdendem Elementdurchmesser immer kleiner und die Nebenma-
xima immer ho¨her (Abb. 4.24, rechts).
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Abbildung 4.24: Einfluss der Elementgro¨ße auf die Druckfeldverteilung eines Phased Array US-
Wandlers. Die quadrierte laterale Druckfeldverteilung (beliebige Einheiten) ist fu¨r den Phased
Array US-Wandler D80R70 bei der Frequenz von 1,7MHz fu¨r verschiedene Durchmesser runder
Strahler simuliert. Die Anzahl der Elemente wurde so gewa¨hlt, dass die aktive US-Wandlerfla¨che
immer gleich ist.
78 Ergebnisse
Abbildung 4.25: Einfluss der Arbeitsfrequenz auf die Feldverteilung. Die quadrierte laterale
Druckfeldverteilung (beliebige Einheiten) ist fu¨r den US-Wandler D80R70 mit 176 runden Ele-
menten mit einem Durchmesser von 4mm und den Frequenzen 1,3MHz, 1,5MHz und 1,7MHz
dargestellt. Rechts sind die Feldverteilungen in der lateralen Fokusebene bei der Fokusverschie-
bung um 10mm von der Schallachse gegeben.
Im na¨chsten Schritt wurde die Frequenzabha¨ngigkeit der Feldverteilung untersucht.
Dazu wurde fu¨r den US-Wandler D80R70 mit 176 Elementen und einem Durchmes-
ser von 4mm die Druckfeldverteilung bei drei verschiedenen Frequenzen simuliert.
Abbildung 4.25 zeigt die quadrierten Druckfeldverteilungen in der fokalen Ebene
fu¨r den geometrischen Fokus und bei einer Fokusverschiebung um 10mm von der
Schallachse. Es ist zu sehen, dass bei gleicher Elementgro¨ße die Fokusintensita¨t im
geometrischen Fokus mit gro¨ßer werdender Frequenz ansteigt. Mit ho¨herer Frequenz
la¨sst sich, aufgrund der ku¨rzeren Wellenla¨nge, eine bessere Fokussierung und somit
eine ho¨here Fokusintensita¨t erzielen. Andererseits zeigen die Wandler bei ho¨heren
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Arbeitsfrequenzen ein schlechteres Verhalten bei der Fokusverschiebung (s. Abbil-
dung 4.25 rechts). Die Intensita¨ten im verschobenen Fokus werden, verglichen mit
der Intensita¨t im geometrischen Fokus, immer kleiner. Die Verha¨ltnisse der Inten-
sita¨t der Nebenmaxima zur Fokusintensita¨t steigen ebenfalls bei ho¨her werdenden
Frequenzen an.
Um den Einfluss des Elementdurchmessers und der Wellenla¨nge auf die Feldvertei-
lung bei der elektrischen Fokuspositionierung quantitativ darzustellen, wurden fu¨r
den US-Wandler D80R70 die Intensita¨ten der Nebenmaxima und des verschobenen
Fokus in der lateralen Ebene bei einer Fokusverschiebung um 10mm senkrecht zur
Schallachse untersucht. Links in Abbildung 4.26 ist die Intensita¨t der Nebenmaxi-
ma in der lateralen Ebene bezu¨glich der Intensita¨t im Fokus gezeigt. Rechts sind
die Intensita¨ten im verschobenen Fokus bezu¨glich der Intensita¨ten im geometri-
schen Fokus in Abha¨ngigkeit vom Verha¨ltnis Elementdurchmesser zur Wellenla¨nge
aufgetragen. Zur Orientierung sind die −10 dB (rechts) bzw. −3 dB (links) Markie-
rungen eingezeichnet. Diese zwei Markierung entsprechen den Kriterien nach denen
die Feldverteilung nach der Fokusverschiebung als akzeptabel angenommen werden
kann. Bei der Fokusverschiebung mu¨ssen die Intensita¨ten der Nebenmaxima unter
−10 dB und die Intensita¨t im verschobenen Fokus ho¨her als −3 dB sein.
Abbildung 4.26: Quantitative Untersuchung der Feldverteilung bei Fokusverschiebung. Die Ab-
bildung zeigt das Verhalten der Druckfeldverteilung fu¨r den US-Wandler D80R70 bei einer Fokus-
verschiebung um 10mm in der fokalen Ebene senkrecht zur Schallachse. Links sind die Intensita¨ten
der Nebenmaxima in der lateralen Fokusebene in dB bezu¨glich der Intensita¨t im verschobenen
Fokus und rechts die Intensita¨ten im verschobenen Fokus in dB bezu¨glich der Intensita¨ten im geo-
metrischen Fokus in Abha¨ngigkeit von dem Verha¨ltnis des Elementdurchmessers zur Wellenla¨nge
aufgetragen.
Aus Abbildung 4.26 la¨ßt sich schließen, dass das Verhalten der Feldverteilung bei
der Fokusverschiebung von dem Verha¨ltnis Elementdurchmesser zur Wellenla¨nge
abha¨ngig ist. Um den Fokus mindestens 10mm lateral verschieben zu ko¨nnen, muss
fu¨r den US-Wandler D80R70 dieses Verha¨ltnis kleiner als 3,5 sein. Fu¨r diese Verha¨lt-
nisse zwischen Elementdurchmesser und Wellenla¨nge sind sowohl Kriterium fu¨r Ne-
benmaxima als auch Kriterium u¨ber die Intensita¨t im verschobenen Fokus erfu¨llt.
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Das Kriterium fu¨r die Nebenmaxima ist bis zu etwa einem Faktor 5 zwischen dem
Elementdurchmesser und der Wellenla¨nge erfu¨llt. Die Elementdurchmesser und Fre-
quenzen, welche das Nebenmaxima- und das Intensita¨tskriterium fu¨r den gegebenen
US-Wandler mit 40% aktiver Fla¨che erfu¨llen sind in Tabelle 4.7 angegeben.
Element- Element- Frequenz
Anzahl Durchmesser 1,3MHz 1,5MHz 1,7MHz
313 3,0mm X X X
230 3,5mm X X
176 4,0mm X
139 4,5mm
Tabelle 4.7: Akzeptable Elementdurchmesser und Arbeitsfrequenzen fu¨r den US-Wandler
D80R70. Die aktive Schallfla¨che betra¨gt 40% der gesamten US-Wandleroberfla¨che. Fu¨r die mit
X markierten Durchmesser und Frequenzen sind bei der lateralen Fokusverschiebung um 10mm
das Nebenmaxima- und das Intensita¨tskriterium erfu¨llt. Die Umrechnung der angegebenen Fre-
quenzen in Ultraschallwellenla¨ngen in mm erfolgt mit λ=1,5/ν, wobei ν die Frequenz in MHz
ist.
4.3.4 Charakterisierung eines Phased Arrays mit 230 Elementen
Der gro¨ßte Elementdurchmesser fu¨r den Phased Array Wandler R80D70, der bei
einer Frequenz von 1,5MHz gewa¨hlt werden kann, betra¨gt nach Abbildung 4.26
3,5mm. Im Folgenden werden die Ergebnisse der Simulationen fu¨r diesen US-
Wandler mit 230 Elementen mit einem Durchmesser von 3,5mm dargestellt.
Das Feldverhalten bei der Fokusverschiebung senkrecht zur Schallachse und entlang
der Schallachse ist in Abbildung 4.27 zu sehen. Die linke Abbildung zeigt das Ver-
halten der Nebenmaxima und der Fokusintensita¨t sobald der Fokus um 0mm, 5mm,
10mm und 15mm in Richtung senkrecht zur Schallachse verschoben wird. Der Fo-
kus la¨sst sich maximal um 10mm verschieben. Bei gro¨ßeren Verschiebungen ist die
Intensita¨t im verschobenen Fokus unter −3 dB.
Abbildung 4.27 rechts zeigt das Verhalten der Nebenmaxima und der Fokusintensita¨t
bei der Positionierung des Fokus entlang der Schallachse zwischen 35mm und 95mm.
Im Bereich zwischen 45mm und 85mm sind die angegebenen Kriterien u¨ber die
Intensita¨ten der Nebenmaxima und des verschobenen Fokus erfu¨llt.
Mit Hilfe der simulierten Druckfeldverteilung wurde in einem Volumen 60 × 60 ×
81mm3 die Temperaturverteilung mit Gleichung 2.49 berechnet. Die eingesetzten
thermischen und akustischen Parameter sind in Tabelle 3.2 angegeben. Der einge-
setzte Absorptionskoeffizient betra¨gt 40,3 dB/mMHz.
Aus der simulierten Temperaturverteilung fu¨r diesen US-Wandler geht hervor, dass
eine akustische Leistung von 19,5W im Fokus beno¨tigt wird, um das Gewebe in-
nerhalb von 10 s um 51 ◦C zu erhitzen. Dabei sind die Verluste im Gewebe nicht
beru¨cksichtigt. Liegt der Fokus 40mm tief im Gewebe und wird die Da¨mpfung
von 87 dB/mMHz angenommen, so betra¨gt die beno¨tigte akustische Leistung unter
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Abbildung 4.27: Verhalten der Feldverteilung bei Fokusverschiebung lateral und axial fu¨r den
US-Wandler D80R70 mit 230 Elementen mit einem Elementdurchmesser von d=3,5mm und einer
Frequenz von 1,5MHz.
Beru¨cksichtigung von Verlusten 65W, was einer Intensita¨t von 2,9W/cm2 auf der
Wandleroberfla¨che entspricht.
Therapeutische Wandler haben einen Wirkungsgrad im Bereich von 50%. In diesem
Fall wa¨re die beno¨tigte elektrische Leistung 130W.
Die Fokusintensita¨t im verschobenen Fokus kann bei der gleichen applizierten Leis-
tung bis zu 50% kleiner als im geometrischen Fokus (−3 dB Bereich) sein. Um die
gleiche Intensita¨t und Gewebeerwa¨rmung im verschobenen wie im geometrischen
Fokus zu erzielen, muss in diesem Fall die elektrische Leistung bis um den Faktor
zwei erho¨ht werden. Die akustische Leistung bzw. die Intensita¨t auf der Wandlero-
berfla¨che werden ebenfalls um den Faktor zwei ho¨her. Die notwendige elektrische
Leistung bei der Fokuspositionierung ha¨tte einen Maximalwert von 260W, was ei-
ner akustischen Leistung bzw. einer Intensita¨t auf der Wandleroberfla¨che von 130W
bzw. 5,9W/cm2 entspricht.
Multiple Fokusse
Die Mo¨glichkeit des US-Wandlers D80R70 mit 230 Elementen und einem Element-
durchmesser von 3,5mm bei 1,5MHz gro¨ßere La¨sionsvolumina durch Generieren von
multiplen Fokussen zu erzielen, wurde mit Hilfe der Inversen Methode untersucht.
Die simulierten Druckfeldverteilungen mit 9 Fokussen in der lateralen Ebene sind in
Abbildung 4.28 dargestellt. Der Abstand zwischen den Fokussen betra¨gt (von oben
nach unten) 2mm, 3mm, 4mm.
Die Generierung multipler Fokusse ist mit den obigen Phased Array Parametern
mo¨glich. Ist der Abstand zwischen den einzelnen Fokussen zu klein, enstehen durch
Interferenz zu hohe Nebenmaxima (s. Abb. 4.28). Mit gro¨ßer werdendem Abstand
werden die Interferenznebenmaxima kleiner. Andererseits darf der Abstand zwischen
den Fokussen nicht zu groß gewa¨hlt werden, um beim Erhitzen eine einheitliche
La¨sion erzeugen zu ko¨nnen.
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Die akustische Leistung, um eine La¨sion mit neun Fokussen generieren zu ko¨nnen,
ist um den Faktor 7,4 ho¨her, als fu¨r eine La¨sion im nativen Fokus. Die beno¨tigte
Intensita¨t auf der Wandleroberfla¨che wu¨rde in diesem Fall 22W/cm2 betragen.
Abbildung 4.28: Die quadrierte normierte Druckfeldverteilung fu¨r den US-Wandler D80R70 mit
230 Elementen der Gro¨ße 3,5 mm bei 1,5 MHz. Die Phasenverteilung der einzelnen Elemente
wurde nach der inversen Methode berechnet. Die 9 Fokusse sind im Abstand von 2mm (oben),
3mm (mitte) und 4mm (unten) angeordnet.
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4.3.5 Einfluss der Wandlerdimensionen auf die Feldverteilung
Um den Einfluss der Wandlerdimensionen auf das Scannverhalten zu untersuchen,
wurde die Feldverteilung bei der Positionierung des Fokus in der lateralen Ebene ei-
nes US-Wandlers mit einem Durchmesser von 100mm und einem Kru¨mmungsradius
von 88mm (im weiteren Text als US-Wandler D100R88 bezeichnet) untersucht. Die-
ser US-Wandler hat die gleiche Numerische Apertur und die aktive Wandlerfla¨che
von 40% wie der US-Wandler D80R70. Die untersuchten Elementdurchmesser fu¨r
den US-Wandler D100R88 waren 3,5mm (359 Elemente), 4,0mm (275 Elemente),
4,5mm (217 Elemente).
Abbildung 4.29: Quantitative Untersuchung der Feldverteilung bei der Verschiebung des Fo-
kus fu¨r den US-Wandler D100R88. Die Abbildung zeigt das Verhalten der Druckfeldverteilung
bei der Fokusverschiebung um 10mm in der fokalen Ebene senkrecht zur Schallachse. Links sind
die Intensita¨ten der Nebenmaxima in der lateralen Fokusebene in dB bezu¨glich der Intensita¨t im
verschobenen Fokus und rechts die Intensita¨ten im verschobenen Fokus in dB bezu¨glich der Inten-
sita¨ten im geometrischen Fokus in Abha¨ngigkeit von dem Verha¨ltnis des Elementdurchmessers zur
Wellenla¨nge aufgetragen.
Analog zu Abbildung 4.26, zeigt Abbildung 4.29 das Verhalten der Feldverteilun-
gen bei einer Fokusverschiebung um 10mm in der lateralen Ebene senkrecht zur
Schallachse fu¨r den US-Wandler D100R88.
Der Bereich, in dem der Fokus verschoben werden kann, ist dank der gro¨ßeren Wand-
lerdimensionen ebenfalls gro¨ßer. Die Intensita¨t im Fokus bei einer lateralen Verschie-
bung um 10 mm liegt fu¨r die Verha¨ltnisse Durchmesser zur Wellenla¨nge bis zu einem
Faktor von 4,5 im −3 dB Bereich (s. Abb. 4.29). Die Elementdurchmesser und Fre-
quenzen, welche das Nebenmaxima- und das Intensita¨tskriterium fu¨r den gegebenen
US-Wandler erfu¨llen, sind in Tabelle 4.8 zusammengefasst.
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Element- Element- Frequenz
Anzahl Durchmesser 1,3MHz 1,5MHz 1,7MHz
359 3,5mm X X X
275 4,0mm X X Xa
217 4,5mm X Xa
Tabelle 4.8: Akzeptable Elementdurchmesser und Frequenzen fu¨r den US-Wandler D100R88.
Die aktive Schallfla¨che betra¨gt 40% der gesamten US-Wandleroberfla¨che. Fu¨r die mit X mar-
kierten Durchmesser und Frequenzen sind bei der lateralen Fokusverschiebung um 10mm die
Nebenmaxima- und Intensita¨tskriterium erfu¨llt. Die Umrechnung der angegebenen Frequenzen in
Ultraschallwellenla¨ngen in mm erfolgt mit λ=1,5/ν, wobei ν die Frequenz in MHz ist. a Fu¨r diese
Durchmesser und Frequenzen liegen die Intensita¨ten knapp unter der −3 dB Grenze und ko¨nnen
ebenfalls als akzeptabel angenommen werden.
217 Elemente mit einem Durchmesser von 4,5mm bei einer Frequenz von 1,5MHz
verteilt auf dem US-Wandler D100R88 zeigen ein a¨hnliches Verhalten bei latera-
ler Fokusverschiebung, wie 230 Elemente mit einem Durchmesser von 3,5mm auf
dem US-Wandler D80R70. Allerdings, lassen sich mit dem US-Wandler D100R88,
aufgrund der gro¨ßeren aktiven Schallfla¨che aller Strahler, um 38% ho¨here Fokusin-
tensita¨ten erzielen. Um die gleiche Intensita¨ten wie mit dem US-Wandler D100R88
erzeugen zu ko¨nnen, werden fu¨r den US-Wandler D80R70 368 Elemente beno¨tigt.
5 Diskussion
5.1 Feldformung mit Ultraschall-Vorsatzlinsen
Um die Behandlungszeit bei der Ultraschalltherapie zu verku¨rzen, muss die An-
zahl der einzelnen Beschallungen reduziert bzw. das La¨sionsvolumen bei einer
einzelnen Beschallung vergro¨ßert werden. Dieses Ziel kann auf verschiedene Wei-
sen erreicht werden. Mit la¨ngeren Schallzeiten und ho¨heren akustische Leistungen
entstehen auch gro¨ßere La¨sionen. Bei la¨ngeren Schallzeiten werden allerdings die
Temperaturentwicklung und die La¨sionsgro¨ße von der Blutperfusionsrate abha¨ngig
[Billard90],[Damianou94], was die Therapieplanung erschwert. Ho¨here akustische
Leistungen ko¨nnen das La¨sionsvolumen erho¨hen, fu¨hren allerdings auch zu unvorher-
sehbaren La¨sionsformen und zur großen Erhitzungen der pra¨fokalen Gewebeareale.
Außerdem muss das Gewebe vom Verkochen geschont werden, so dass die akustische
Leistung nicht beliebig hoch gewa¨hlt werden kann. Mit einem gro¨ßeren Wandler-
kru¨mmungsradius la¨sst sich eine vorwiegend in der Schallrichtung vergro¨ßerte La¨si-
on erzeugen [Damianou94]. Eine weitere Mo¨glichkeit besteht darin, die La¨sionsvolu-
mina durch Ultraschallfeldformung mittels eines Phased Array Ultraschallwandlers
[Fan96] oder Ultraschalllinsen [Fjie+Sorr97], [Lalonde93] zu vergro¨ßern.
Ein Ziel dieser Arbeit war es, durch die Verwendung von speziellen Ultraschalllinsen
vor einem Fix-Fokusultraschallwandler das Schallfeld so zu modifizieren, dass die
Fokuszone deutlich vergro¨ßert wird, ohne dass der fokussierende Charakter des Fel-
des verloren geht. Fu¨r die Linsenkonstruktion kamen zwei verschiedene Methoden
zum Einsatz: die Phasenrotationsmethode und die Pseudoinverse Methode.
Mit den entwickelten Linsen lassen sich gro¨ßere Fokusse generieren. Trotz langer
Abku¨hlzeiten sind die simulierten La¨sionsraten der untersuchten Linsen ho¨her als
ohne Vorsatzlinse.
Die nach der Phasenrotationsmethode simulierten Fokusformen zeigen eine sym-
metrische Ringstruktur. Je gro¨ßer die Rotationsmode, desto gro¨ßer der Ringdurch-
messer. Ist die Modezahl ho¨her als 3, so liegen die einzelnen Fokusse zu weit aus-
einander um eine gleichma¨ßige Temperaturverteilung und regelma¨ßige La¨sionsform
zu erzeugen, was mit den Ergebnissen in [Fjield97] u¨bereinstimmt. Die simulierte
Zeit, um das gleiche La¨sionsvolumen wie mit dem Fix-Fokusultraschallwandler zu
erzeugen, verku¨rzt sich bei der Anwendung von Mode 1 Linse um 50% bzw. bei
der Mode 3 Linse um 81%. In diesen Berechnungen wurde die Da¨mpfung durch
variierende Dicke der einzelnen Elemente nicht beru¨cksichtigt. Ein Vergleich der
Simulationen mit [Fjie+Sorr97] zeigt, dass die variable Linsendicke fu¨r die Berech-
nung des La¨sionsvolumens vernachla¨ssigt werden kann. Die Zeit fu¨r die Bildung eines
La¨sionsvolumens mit der Mode 1 bzw. Mode 3 Linse, unter Beru¨cksichtigung der
unterschiedlichen Da¨mpfung der einzelnen Linsenelemente, verku¨rzt sich nach den
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Ergebnissen in [Fjie+Sorr97] um etwa 51% bzw. 78%.
Mit Hilfe der inversen Methode wurden Sektoren-Linsen und Linsen mit zusa¨tz-
lichen Ringmuster konstruiert. Die 4 Kontrollpunkte wurden so gewa¨hlt, dass die
einzelnen Fokusse nicht zu weit auseinander liegen, um eine mo¨glichst homogene
Temperaturverteilung zu erhalten.
Um eine zu große Linsenkomplexita¨t zu vermeiden, wurde die Anzahl der Linsenele-
mente mo¨glichst klein gewa¨hlt. Eine ho¨here Elementanzahl wu¨rde zu keiner deutli-
chen Verbesserung der Therapie fu¨hren.
Zwei Linsen, eine mit 8 Sektoren und eine 8+4 Elemente Linse, wurden aus Poly-
styrol angefertigt und experimentell getestet. Polystyrol hat einen kleinen Absorpti-
onskoeffizienten. Der Impedanzwert (Z=2,4×106 kg/m2 s) ist dem vom Wasser sehr
a¨hnlich (Z=1,5×106 kg/m2 s), so dass die Verluste durch Reflexion klein sind.
Die angefertigten Linsen erzeugen Druckfelder, die in guter U¨bereinstimmung mit
den berechneten Werten liegen, wobei die durch die Vorsatzlinsen hervorgerufenen
Verluste mit ca. 13% akzeptabel erscheinen.
Die experimentell bestimmten Druckfeldverteilungen sind etwas breiter als die be-
rechneten. Diese Abweichung ist in axialer Richtung etwas gro¨ßer als in lateraler,
was auch die gemessene Feldverteilung des Ultraschallwandlers ohne Linse zeigte.
Die lateralen Feldverteilungen der beiden Linsen weichen von den berechneten in
der Fokusmitte ab. Wa¨hrend der Druck der berechneten Feldverteilungen zwischen
den zwei Hauptmaxima bis fast auf Null abnimmt, liegen die realen Werte bei etwa
20 bis 30% des Hauptmaximalwertes. Die Ursache fu¨r diese Abweichungen ko¨nnte
darin liegen, dass in der Simulation alle Punkte der Wandlerkeramik eine longitu-
dinale harmonische Schwingung durchfu¨hren. In der Realita¨t ist dies nicht der Fall.
Insbesondere nicht fu¨r den Rand an dem die Keramik an die Halterung befestigt ist.
Außerdem sind die Kanten zwischen zwei Linsenelementen einer realen Linse nicht
so scharf wie in der Simulationen angenommen.
Die Lage der Hauptmaxima und der Nebenmaxima stimmen mit den Simulationen
gut u¨berein. Die Ursache fu¨r die Intensita¨tsunterschiede der einzelnen gemessenen
Hauptmaxima ist der variierenden Dicke und damit auch der variierenden Da¨mpfung
des Linsenmaterials zuzuschreiben.
In der Literatur werden zwei Kriterien zur Vorhersage einer Gewebela¨sion beschrie-
ben, das Kriterium nach Sapareto [Sapareto84] und das 60 ◦C Kriterium [Hill95].
Nach Sapareto beginnt die La¨sionsbildung, nachdem eine thermische Dosis u¨ber-
schritten ist. Die thermische Dosis ist eine Funktion der Temperatur und der Zeit.
Das zweite Kriterium, das sog. 60 ◦C Kriterium, geht davon aus, dass sobald die
Gewebetemperatur 60 ◦C u¨bersteigt eine Gewebenekrose entsteht, unabha¨ngig von
der Expositionszeit. In dieser Arbeit wurden diese zwei Kriterien verglichen. Die
nach Sapareto berechnete La¨sionsrate ist fu¨r die 8 Sektoren bzw. 8+4 Elemente
Linse um den Faktor 1,9 bzw. 1,8 ho¨her als die La¨sionsrate berechnet nach dem
60◦C Kriterium. Nach Sapareto wird auch die akumulierte Dosis in der Abku¨hlpha-
se beru¨cksichtigt. Die Zellscha¨digung ist von der Zeit und der Temperatur bzw. der
thermischen Dosis abha¨ngig. Das La¨sionswachstum setzt sich auch in der Abku¨hl-
phase fort. Wa¨hrend das Volumen nach der Beschallung ohne Vorsatzlinse um wei-
tere 18% zunimmt, so erfolgt die Zunahme des La¨sionsvolumens fu¨r die 8 Sektoren
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um weitere 40%. Mit der 8 Sektoren Linse wird eine gro¨ßere Fla¨che erhitzt und die
Abku¨hlphase dauert deutlich la¨nger als nach der Beschallung ohne der Vorsatzlinse.
Somit sind auch die Scha¨den in der Abku¨hlphase mit den Linsen gro¨ßer.
Wenn 60 ◦C Erhitzung als Kriterium fu¨r die La¨sionsbildung angenommen wird, so
ist nur der Temperaturschwellenwert das Kriterium, das zum Zelltod fu¨hrt. Die
Scha¨den, die nach der Beschallung in der Abku¨hlphase bei Temperaturen unter
60◦C entstehen, werden dabei nicht beru¨cksichtigt. Somit sind die berechneten La¨si-
onsraten deutlich kleiner, als die La¨sionsraten nach Sapareto.
Vergleicht man aber fu¨r beide Methoden die Zeitverku¨rzung fu¨r ein La¨sionsvolumen
mittels Linse, weichen die Ergebnisse nicht wesentlich voneinander ab. Die nach
60◦C Kriterium berechnete Zeitverku¨rzung fu¨r ein La¨sionsvolumen ist fu¨r die 8 Sek-
toren bzw. 8+4 Elemente Linse um 10% bzw. 3% kleiner, als die nach Sapareto
berechneten Werte.
Große Fokusvolumina erfordern la¨ngere Abku¨hlphasen nach dem Beschallungspuls.
Dennoch werden damit deutlich ho¨heren La¨sionsraten erreicht.
Um eine Beschleunigung der Gewebeablation und somit eine Verku¨rzung der The-
rapiezeit zu erreichen, erscheint die 8 Sektoren und die 8+4 Linse am besten ge-
eignet. Mit Hilfe dieser Linsen la¨ßt sich die La¨sionsrate so erho¨hen, dass die Zeit
fu¨r ein La¨sionvolumen mit therapeutisch wirksamer Gro¨ße theoretisch auf 1/5 bzw.
1/4 verku¨rzt wird. Die Mode 3 Linse fu¨hrt zu einer gro¨ßeren Einzelkoagulation,
allerdings hat sie eine unregelma¨ßige La¨sionsform mit einer wenig homogenen Tem-
peraturverteilung. Somit u¨bertreffen die 8 Sektoren und 8+4 Elemente Linse die
beschriebenen Moden-Linsen.
Durch geeignete Wahl des Abscannmodus ko¨nnte diese Zeit noch zusa¨tzlich verrin-
gert werden. Außer der Verku¨rzung der Behandlungszeit, erleichtern gro¨ßere Fokusse
die Therapiegenauigkeit, insbesondere bei bewegten Objekten. Die Verfolgung des
Therapieablaufs mittels bildgebenden Verfahren wie der MRT (Magnet-Resonaz-
Tomographie) wird deutlich einfacher, wenn die einzelnen La¨sionen gro¨ßer sind.
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5.2 Ultraschallphantom
Um die thermische Wechselwirkung vom Gewebe mit Ultraschall zu simulieren, wird
meistens biologisches Gewebe eingesetzt. Die Entwicklung einer La¨sion wa¨hrend der
Beschallung kann nur schwierig sichtbar gemacht werden (wie zB. mit der MRT-
Bildgebung). Gewebeinhomogenita¨ten erschweren den Vergleich mit numerischen
Simulationen.
Homogene durchsichtige Phantome, in denen bei der thermischen Wechselwirkung
mit Ultraschall irreversible gut sichtbare A¨nderungen auftreten, sind somit fu¨r die
Ultraschalltherapie sehr wu¨nschenswert. In dieser Arbeit wurde ein Phantom aus
Polyacrylamid (PAA) und Hu¨hnereiweiß, das diesen Anforderungen genu¨gt, entwi-
ckelt.
5.2.1 Eigenschaften von Gelphantomen
Hu¨hnereiweiß hat den Vorteil, dass es sehr proteinreich, durchsichtig und kostengu¨ns-
tig ist. Es erho¨ht die Ultraschallabsorption der PAA-Matrix, die zu u¨ber 95% aus
Wasser besteht, deutlich. Dennoch bleibt der gemessene Da¨mpfungskoeffizient des
Gelphantomes mit 33,9±2,6 dB/m um den Faktor 1,5 bis 3 hinter z.B. Brustdru¨sen-
gewebe zuru¨ck. Ansonsten a¨hneln sowohl die akustischen als auch die thermischen
Parameter, wie z.B. die Schallgeschwindigkeit den Werten von Gewebe bzw. von
Wasser.
Der Wert fu¨r die Wa¨rmeleitfa¨higkeit von 0,59±0,06W/m ◦C liegt sehr nahe an dem
in [Davidson03] angegebenen Wert von 0,56±0,047W/m ◦C fu¨r ein 26%-iges PAA
Gel ohne zugesetzten Proteine.
Die gemessene spezifische Wa¨rmekpazita¨t vom Phantom mit Hu¨hnereiweiß betra¨gt
4270±365 J/kg ◦C und liegt somit im in der Literatur angegebenen Bereich. Die
Literaturwerte fu¨r die spezifische Wa¨rmekapazita¨t liegen fu¨r ein 26% PAA Gel ohne
Zugabe von Proteinen bei 3810 J/kg ◦C in [Surowiec92] und 4184 J/kg ◦C in [Bini84].
Nach den Ergebnissen in [Prokop03] zeigen Wa¨rmeleitfa¨higkeit und Wa¨rmekapa-
zita¨t keine signifikante Abha¨ngigkeit von der PAA Konzentration, so dass der Ver-
gleich dieser Parameter fu¨r ein 5%-iges PAA Phantom, wie in dieser Arbeit, mit
den Werten in [Davidson03], [Surowiec92], [Bini84] fu¨r ein 26%-iges PAA Phantom
berechtigt ist.
Das in dieser Arbeit untersuchte Gelphantom entha¨lt im Gegensatz zu den
PAA Phantomen in [Davidson03], [Surowiec92], [Bini84] und [Prokop03] zusa¨tz-
lich Hu¨hnereiweiß, das gro¨ßtenteils aus Wasser besteht und keine A¨nderung der
thermischen Eigenschaften hervorrufen sollte. In [Lafon01] wurde na¨mlich gezeigt,
dass die thermischen und akustischen Eigenschaften außer der Schallda¨mpfung eines
7%−iges PAA Phantoms unter Zugabe von Rinderalbumin von der Albuminkon-
zentration unabha¨ngig sind. Demzufolge sollten ebenfalls Proteine im Hu¨hnereiweiß
(gro¨ßtenteils Albumine) keinen Einfluss auf die thermischen Eigenschaften haben.
Ab Temperaturen von 67 ◦C sind im entwickelten Gelphantom deutliche weiße Ko-
agulationszonen sichtbar. Fu¨r biologisches Gewebe werden 60 ◦C als kritische Tem-
peratur angegeben, ab der die betroffenen Zellen aufgrund von Denaturierungspro-
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zessen absterben. Ob bei dieser Schwellentemperatur schon eine sichtbare helle La¨si-
on auftritt, ist zu bezweifeln.
Im Allgemeinen ist die Koagulationstemperatur der Eiweißproteine vom pH-Wert
abha¨ngig [Barbut90]. Die maximale thermische Stabilita¨t haben die Proteine im pH-
Bereich zwischen 6 und 10. Erho¨hung oder Verminderung des pH-Wertes fu¨hrt zu
Erniedrigung der Koagulationstemperatur. Die Phantomkomponenten beeinflussen
auch den pH-Wert der gesamten Phantomlo¨sung und somit auch die Koagulations-
temperatur der Proteine. Somit bietet die A¨nderung des pH-Wertes der Lo¨sung eine
begrenzte Mo¨glichkeit die Koagulationstemperatur des Gelpahntoms besser an die
von Gewebe anzupassen.
In diesem Zusammenhang muss auch eine mo¨gliche Variabilita¨t des Hu¨hnereiweißes
betrachtet werden. Durch das Entweichen von CO2 durch die Eischale a¨ndert sich
auch der pH-Wert und die Koagulationstemperatur von Eiweiß. Aus Ovalbumin
entsteht ein thermisch stabiles Protein S-Ovalbumin. Wenn beide in Lo¨sung vor-
handen sind, denaturieren sie unabha¨ngig bei den Temperaturen von 84,5 ◦C und
92,5 ◦C [Barbut90]. Bei der Phantomherstellung haben wir versucht Eier gleichen
Alters einzusetzen. Der mit dem Indikatorpapier gemessene pH-Wert lag zwischen 9
und 10. Sowohl in den Beschallungsversuchen als auch bei der Messung der physika-
lischen, wie auch thermischen Parameter traten keine signifikanten Vera¨nderungen
auf.
Alternativ ko¨nnte hier an die Verwendung von industriell hergestelltem und ge-
friergetrocknetem Hu¨hnereiweiß gedacht werden. Allerdings haben unsere Versuche
ergeben, dass dieses Hu¨hnereiweiß aufgrund von zugegebenen Trennmitteln nicht
mehr durchsichtig ist. Alternativ wurde von [Lafon01] anstelle von Hu¨hnereiweiß
BSA (Bovine Serum Albumine) eingesetzt. Allerdings muss auch hier davon ausge-
gangen werden, dass sich BSA verschiedener Chargen leicht unterscheiden ko¨nnen.
Zudem verteuert die Verwendung von BSA die Phantomherstellung deutlich. In
eigenen Experimenten konnten wir und andere Gruppen (Gail ter Haar, private
Mitteilung) allerdings die Funktion von BSA angereicherten PAA-Phantomen nicht
nachvollziehen.
Temperaturmessungen im Gelphantom haben gezeigt, dass unter 67 ◦C keine irre-
versiblen A¨nderungen im Phantom auftreten. Nach der Koagulation und der La¨si-
onbildung steigt die Temperatur im Fokus etwas schneller an. Der ho¨here Tempe-
raturanstieg deutet an, dass sich mit der Koagulation physikalische Eigenschaften
des Gelphantoms gea¨ndert haben. A¨hnliche Untersuchungen in Gewebe [Clarke97]
zeigten, dass bei Temperaturen u¨ber 50-60 ◦C deutliche Vera¨nderungen der Gewebe-
eigenschaften, als Folge der Proteindenaturierung auftreten. Vor der La¨sionsbildung
ist die Da¨mpfung in Gewebe fast konstant und nachdem die La¨sionsbildung einsetzt
erfolgt eine schnelle A¨nderung des Da¨mpfungskoeffizienten [Clarke03].
5.2.2 La¨sionsdynamik im Gelphantom
Die hergestellten Ultraschallphantome zeigten eine hohe Homogenita¨t. Die La¨sio-
nen, erzeugt bei einer Schallleistung und bestimmter Beschallungszeit, haben eine
reproduzierbare Gro¨ße. Die La¨sionslage stimmt mit der Fokuslage u¨berein.
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Große Zielvolumina lassen sich gut mit den nebeneinander gesetzten La¨sionen, wie
im Gewebe, abdecken. Ist die Pausenzeit zwischen zwei Beschallungen ausreichend,
so haben die nebeneinander gesetzten La¨sionen die gleiche Form und die gleiche
Gro¨ße. Bei Verku¨rzung der Pausenzeit bleibt eine Resterwa¨rmung, die wie in Gewe-
bephantomen [Curiel04] zu immer gro¨ßer werdenden La¨sionen fu¨hrt.
Bei la¨ngeren Schallzeiten werden die La¨sionen zunehmend gro¨ßer. Das La¨sionswachs-
tum ist in lateraler Richtung gro¨ßer als in axialer. Die Ursache ist ein ho¨herer Tempe-
raturgradient in lateraler Richtung. Die Simulationen in [Zhang03] zeigen das gleiche
Verhalten von La¨sionen beim La¨sionswachstum. Bei sehr langen Schallzeiten, wird
im Bereich direkt vor dem Fokus die Koagulationstemperatur erreicht, so dass die
La¨sion in die Richtung zum Wandler wa¨chst.
Die berechneten La¨sionen zeigen die beste U¨bereinstimmung mit den experimen-
tellen Ergebnissen, wenn fu¨r den Absorptionskoeffizienten ein Wert von 24,4 dB/m
angenommen wird. Dieser Wert betra¨gt etwa 72% des Wertes der gemessenen Da¨mp-
fung im Phantom.
Fu¨r la¨ngere Schallzeiten wachsen die La¨sionen im Phantom etwas schneller an, als es
die Simulationen vorausagen. A¨nderungen der Phantomeigenschaften wa¨hrend der
Koagulation, ko¨nnten zu einem schnellerem La¨sionswachstum fu¨hren. Die Tempera-
turmessungen wa¨hrend der Beschallung haben na¨mlich gezeigt, dass im koagulierten
Gel die Temperatur etwas schneller als im nichtkoagulierten Gel ansteigt. Die Simu-
lationen der Temperaturverteilung und La¨sionsgro¨ße gehen dagegen von konstanten
thermischen und akustischen Eigenschaften aus.
Das Ultraschall-Gel-Phantom wurde auch zum Vergleich der entwickelten Linsen ver-
wendet. Es war mo¨glich die designten Schallfelder bezu¨glich ihrer Fa¨higkeit La¨sionen
zu erzeugen darzustellen und direkt zu vergleichen. Daru¨ber hinaus wurden die in-
duzierten La¨sionen mit den Simulationsrechungen verglichen. Es zeigte sich, dass im
Rahmen der Messgenauigkeit eine U¨bereinstimmung zwischen vorhergesagter und
experimentell bestimmter La¨sionsgro¨ße vorlag.
Etwas gro¨ßere Abweichung in axialer Richtung zeigen die La¨sionen erzeugt mit der
8+4 Elemente Linse. Die La¨sion ist etwas la¨nger als erwartet. Die La¨sion erzeugt
mit der 8 Sektoren Linsen ist um etwa 1 mm in die Richtung zum Wandler verscho-
ben. Diese Fokusverschiebung kann durch die Wellenbrechung im Linsenmaterial
entstehen. Bei der Feldvermessung mit Hydrophone wurde diese Fokusverschiebung
nicht beobachtet. Die absolute Genauigkeit der Hydrophonepositionierung war al-
lerdings nicht besser als 1mm, so dass die gemessene Verschiebung der La¨sion in
dieser Messgenauigkeit liegt.
5.2.3 Vorteile und Einsatzbereich der Gelphantome
Aufgabe von Gewebephantomen ist es bestimmte Gewebeparameter mo¨glichst gut
nachzuahmen. Herko¨mmliche Ultraschallphantome stellen in der Hauptsache die
Schallgeschwindigkeit (1540m/s) und die Streuung richtig nach. Ziel des neuen
Phantoms war neben der Nachahmung der Schalleigenschaften von Gewebe auch
die thermischen Eigenschaften nachzubilden. Daru¨ber hinaus sollte Koagulations-
prozess bei der Applikation hoher Intensita¨ten deutlich gemacht werden.
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Die Experimente zur Erzeugung von La¨sionen im Gel zeigen zweierlei. Zuna¨chst
wird der Nutzen des entwickelten Ultraschallphantoms deutlich dargestellt. Es ist
mo¨glich die induzierten Koagulationsnekrosen zu visualisieren und die Wirkung des
eingestrahlten Schallfeldes zu beurteilen. Aufgrund der Tansparenz des Phantoms
kann die Koagulationszone sehr exakt dreidimensional vermessen werden. Da ex-vivo
Gewebe nicht formstabil ist, verfa¨lscht der Aufschneideprozeß die Messung der La¨si-
onsen ha¨ufig, so dass ein Vergleich mit den simulierten Werten bei geringen Abwei-
chungen nur schwer mo¨glich ist. Das Phantom spart somit wesentlich aufwa¨ndigere
Untersuchungen an frischem ex-vivo Gewebe.
Daru¨ber hinaus bietet das Phantom einen definierten Standart, der mit biologischem
Gewebe so nicht erreicht werden kann, da die Schalleigenschaften sehr stark variieren
und sich mit der Zeit aufgrund von Abbauprozessen a¨ußerst stark vera¨ndern. Um
diese Abbauprozesse zu verhindern werden ha¨ufig Tierversuche durchgefu¨hrt. Mit
dem entwickelten Standardphantom ko¨nnen diese somit zumindest reduziert werden.
Neben der Bildung von Einzella¨sionen konnte mit dem Ultraschallphantom auch die
Kombination von einzelnen La¨sionen zur Zersto¨rung eines großen Targetvolumens
untersucht werden. So war es mo¨glich die sog. Lesion-Lesion Interaction direkt zu
beobachten. Hierbei handelt es sich um den Effekt, dass durch zu rasche Applikation
von benachbarten Ultraschallfokussen die La¨sionsbildung noch von den vorherigen
La¨sionen beeinflusst wird. Dies fu¨hrt in der Regel zu unregelma¨ßig geformten Gewe-
benekrosen. Ein derartiger Effekt kann die Bildung eines lu¨ckenlosen Ablationsvo-
lumens verhindern und sollte daher durch eine ada¨quates Puls-Pausenverha¨ltnis bei
der Applikation vermieden werden. Durch den Vergleich mit Simulationsrechnungen
ko¨nnen somit pra¨ziser die fu¨r die Applikation im Gewebe notwendigen Schallpara-
meter vorhergesagt werden.
Die Zusammensetzung der einzelnen Komponenten beeinflusst die Phantomeigen-
schaften. Mit einstellbaren pH-Wert der Phantomlo¨sung wa¨re es mo¨glich eine ein-
stellbare Koagulationstemperatur zu erreichen. Die A¨nderung der Polyacrylamid-
konzentration bietet eine weitere Mo¨glichkeit die Phantomeigenschaften wie Schall-
impedanz und Da¨mpfung zu beeinflussen. Durch den Zusatz weiterer Absorber wa¨re
es mo¨glich den Absorptions- und Da¨mpfungskoeffizienten noch besser dem Wert
von Gewebe anzupassen. Mit variablen Phantomparametern liesen sich auch Gewe-
beschichten mit unterschiedlichen akustischen und thermischen Eigenschaften wie
z.B. Fett-Muskel U¨bergang nachahmen und deren Einfluss auf den Therapieverlauf
weiter untersuchen.
Als nachteilig an diesem Phantomkonzept hat sich die Verwendung von frischem
Hu¨hnereiweiß erwiesen, so dass der Herstellungsprozess etwas zeitaufwa¨ndig ist. Au-
ßerdem, kann das Alterungsprozess des Hu¨hnereiweiß auch die Koagulationstempe-
ratur beeinflussen. Deshalb wurden die Phantome innerhalb von zwei Tagen ver-
braucht.
Ein weiterer Nachteil ist, dass die Phantome im Wasser aufquellen und somit akus-
tische Eigenschaften beeinflusst werden. Diese Phantoma¨nderungen wurden quanti-
tativ nicht weiter untersucht.
Die Grundmatrix des Ultraschallphantoms ist eine Polyacrylamidstruktur (5% Ge-
wichtsanteil). Polyacrylamid (PAA) ist, soweit es nicht vollsta¨ndig polymerisiert ist,
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eine toxisch wirkende Substanz. Auch beim auspolymerisierten Gel kann allerdings
nicht ausgeschlossen werden, dass noch freie Polymere verbleiben und eine Restto-
xizita¨t vorhanden bleiben kann. Dies erfordert beim Umgang mit den Phantomen
große Sorgfalt. Daher erscheint es sinnvoll in einem na¨chsten Schritt gla¨serne Hy-
drogele, z.B. Polymere auf Kohenhydratbasis als Tra¨germaterial zu untersuchen.
Hiermit ko¨nnte auch die Absorption des Phantoms nochmals erho¨ht werden.
Um die Einsatzfa¨higkeit des Phantoms auf die nichtinvasive Therapieu¨berwachung
mittels MRT auszudehnen, wa¨re es sinnvoll die MRT-Eigenschaften des Phantoms
genauer zu untersuchen und durch entsprechende Dotierung mit weiteren Substan-
zen die Relaxationszeiten des Phantoms an die von Gewebe anzupassen. Dadurch
ko¨nnte das Phantom auch einen Beitrag zur Qualita¨tssicherung bei vorhandenen
MRgFUS-Therapieeinheiten leisten, da ein schneller Vergleich zwischen der ange-
strebten und der realen Fokusposition mo¨glich wa¨re. In diesem Fall ha¨tte das Phan-
tom eine dem Ro¨ntgenfilm entsprechende Aufgabe in der Qualita¨tssicherung von
Linearbeschleunigern.
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5.3 Der optimale Phased Array Transducer
Als Ultraschallquelle in der vorhandenen HIFU-Therapieeinheit fu¨r die Behandlung
von Brusttumoren dient ein spha¨rischer Fix-Fokusultraschallwandler mit dem sich
pro einer Beschallung ein kleines Volumen behandeln la¨sst. Um gro¨ßere Volumina
zu abladieren, mu¨ssen viele einzelne La¨sionen aneinandergereiht werden. Zwischen
den einzelnen Beschallungen werden zusa¨tzlich Pausen angelegt, um das Gewebe
vom U¨berhitzen zu schonen, was bei der Therapie gro¨ßerer Tumore zur langen Be-
handlungszeiten fu¨hrt. Die Fokuspositionierung erfolgt durch mechanische Wandler-
bewegung mit Hilfe speziell angefertigten hydraulischen Motoren, was zusa¨tzlich die
Behandlungszeit erho¨ht.
Ziel dieser Arbeit war es die optimalen Parameter fu¨r einen Phased Array Ultra-
schallwandler zu finden, der in die vorhandene Therapieeinheit eingebaut werden
ko¨nnte. Die Gro¨ße und die Arbeitsfrequenz sollten im Bereich der entsprechenden
Werte des Fix-Fokusultraschallwandlers liegen. Bei mo¨glichst kleiner Elementanzahl
muss der Ultraschallfokus gut positionierbar sein und eine fu¨r die La¨sionsbildung
ausreichende Fokusintensita¨t liefern.
Als Abmessungen fu¨r den Phased Array US-Wandler wurde ein Kru¨mmungsradius
von 70mm und ein Durchmesser von 80mm gewa¨hlt. Der konstruierte Ultraschall-
wandler hat somit eine F-Zahl (Verha¨ltnis von Brennweite zu Durchmesser) kleiner
als 1. Diese Abmessungen stellen nach [Damianou93] sicher, dass mit ausreichend
gro¨ßem O¨ffnungswinkel des Schallwandlers die Energiedichte vor dem Fokusbereich
niedrig ist und das Gewebe in der pra¨fokalen Zone vom U¨berhitzen geschont wird.
Zudem sind die Maße nur geringfu¨gig gro¨ßer als die des Fix-Fokusultarschallwandlers
(Durchmesser 60mm, Kru¨mmungsradius 68mm).
Als Phased Array Elemente wurden runde ebene Strahler gewa¨hlt. Die Simulationen
zeigen, dass Feldverteilung eines runden Strahlers von dem Verha¨ltnis des Element-
durchmessers 2a zur Wellenla¨nge λ abha¨ngt. Bei einem axialen Abstand z = 3, 9 a2/λ
ist die −3 dB Strahlbreite dem Durchmesser des runden Strahlers gleich. Die Feld-
verteilungen und Ergebnisse dieser Simulationen sind in guter U¨bereinstimmung mit
den Ergebnissen in [Zemanek71].
Die Simulationen der Druckfeldverteilungen haben gezeigt, dass die Elementanord-
nung einen Einfluss auf die Feldverteilung des Phased Array Ultraschallwandlers
hat. Die besten Ergebnisse wurden mit einer zufa¨lligen Elementanordnung erzielt,
was die Ergebnissen in [Gavrilov00] besta¨tigt. Eine symmetrische Anordnung der
Elemente zeigte eine Feldverteilung mit unerwu¨nschten hohen Nebenmaxima. Von
allen symmetrischen Anordnungen entstehen mit der kreisfo¨rmigen Anordnung die
kleinsten Nebenmaxima in der lateralen fokalen Ebene, allerdings die gro¨ßten Ne-
benmaxima im Bereich zwischen Wandler und Fokus. Diese Ergebnisse sind in U¨ber-
einstimmung mit den Ergebnissen in [Pernot03]. Die schlechtesten Ergebnisse in der
lateralen Ebene lieferte die quadratische Anordnung.
Der Einfluss, den die zufa¨llige Elementanordnung auf die Feldverteilung hat, ha¨ngt
von der Elementanzahl ab. Die Untersuchungen in [Gavrilov00] haben gezeigt, dass
die Elementanzahl so gewa¨hlt werden soll, dass das Verha¨ltnis der gesamten akti-
ven Schallfla¨che aller einzelnen Elemente zur Wandleroberfla¨che im Bereich zwischen
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30% und 60% liegt. Ist die Oberfla¨che zu schwach mit Elementen besetzt, so kommt
es zu einer schlechteren Intensita¨tsverteilung. Wird die Anzahl der Elemente zu groß
gewa¨hlt, so steigt die Regelma¨ßigkeit der Anordnung der einzelnen Elemente und
die Wahrscheinlichkeit, dass versta¨rkt unerwu¨nschte Nebenmaxima in dem Fokusbe-
reich entstehen. In dieser Arbeit wurde die Elementanzahl mo¨glichst klein gewa¨hlt.
Das gewa¨hlte Verha¨ltnis der aktiven Schallfla¨che zur gesamten Wandleroberfla¨che
betra¨gt 40% und liegt somit im empfohlenen Bereich.
Die Charakterisierung der Feldverteilung bei der Fokusverschiebung erfolgte nach
zwei Kriterien. Nach dem ersten Kriterium soll die Fokusintensita¨t im verschobenen
Fokus mindestens die Ha¨lfte der Intensita¨t des geometrischen Fokus bei gleicher
Eingangsleistung betragen. Ist die Intensita¨t im verschobenen Fokus zu klein, so
muss eine große Energiedichte eingestrahlt werden um eine La¨sion zu erzeugen.
Dadurch wird auch das umliegende Gewebe, das nicht therapiert werden soll, stark
beeintra¨chtigt. Das zweite Kriterium bezieht sich auf die Nebenmaxima, die bei
Fokuspositionierung entstehen. Die Intensita¨t der Nebenmaxima soll nicht mehr als
10% der Intensita¨t im verschobenen Fokus betragen. Zu hohe Nebenmaxima fu¨hren
ebenfalls zu unerwu¨nschter Gewebeerwa¨rmung.
Die Simulationen haben gezeigt, dass sowohl die Elementgro¨ße als auch die Wellen-
la¨nge auf die Feldqualita¨t bei der Fokuspositionierung Einfluss haben. Allgemein
la¨sst sich sagen, dass die elektronische Positionierung des Fokus mit kleineren Ele-
menten und einer niedriegeren Arbeitsfrequenz, bzw. einer gro¨ßeren Wellenla¨nge bes-
ser funktioniert. Das Verhalten eines Phased Arrays ist von dem Verha¨ltnis Durch-
messer zur Wellenla¨nge abha¨ngig, genauso wie die Felder seiner einzelnen Elemente.
Damit die angegebenen Anforderungen fu¨r den Phased Array Ultraschallwandler mit
einem Durchmesser von 80mm und einem Kru¨mmungsradius von 70mm bei 1,5MHz
bei der Fokuspositionierung um 10mm senkrecht zur Schallachse erfu¨llt sind, du¨rfen
die einzelnen Elemente ho¨chstens einen Durchmesser von 3,5mm haben. Mit 230
Elementen mit dem Elementdurchmesser von 3,5mm ist es mo¨glich den Fokus in
einem Bereich von 20× 20× 40mm3 zu verschieben. Je nach Gro¨ße der Absorption
wird allerdings der Bereich hinter dem geometrischen Fokus weiter eingeschra¨nkt
werden. Mit kleineren Elementen la¨sst sich der Fokus in einem gro¨sseren Bereich
verschieben, allerdings steigt wegen ho¨heren Elementanzahl die Baukomplexita¨t an.
Zur Erzeugung von La¨sionen außerhalb des geometrischen Fokus 4 cm tief im Gewebe
wird eine akustischen Intensita¨t auf der Wandleroberfla¨che von 6W/cm2 beno¨tigt.
Mit der neueren Herstellungstechnologien lassen sich mit der Phased Array Elemen-
ten Intensita¨ten zwischen 15 und 30W/cm2 bei einem Wirkungsgrad zwischen 40
und 60% [Chapelon00], [Fleury02] erreichen, so dass die angeforderte Intensita¨t so-
wohl im geometrischen als auch im verschobenen Fokus fu¨r den oben beschriebenen
Wandler realisierbar ist.
Mit Hilfe der Simulationsrechnungen war es mo¨glich zu zeigen, dass sich mit dem
Wandler auch multiple Fokusse erzeugen lassen, mit denen sich wie die Untersuchun-
gen mit den Linsen gezeigt haben, auch die La¨sionsrate deutlich erho¨hen la¨sst. Mit
9 Fokussen im Abstand von 3mm wird fu¨r eine La¨sion eine Intensita¨t auf der Wand-
leroberfla¨che von 22W/cm2 beno¨tigt und wa¨re somit knapp unter der realisierbaren
Grenze. Um ho¨here Intensita¨ten zu erreichen muss die Anzahl der Elemente ho¨her
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als 230 gewa¨hlt werden.
Die Erho¨hung der Elementanzahl und der Baukomplexita¨t lassen sich umgehen,
in dem gro¨ßere Wandlerdurchmesser, bei gleich bleibender Numerischen Apertur,
gewa¨hlt werden. Die Simulationsergebnisse zeigen, dass bei gro¨ßeren Ultraschall-
wandlern auch gro¨ßere Elementdurchmesser gewa¨hlt werden ko¨nnen. Ein Phased
Array Wandler mit dem Durchmesser von 100mm und dem Kru¨mmungsradius von
88mm mit 217 Elementen (40% der Wandleroberfla¨che) mit dem Elementdurchmes-
ser von 4,5mm, zeigt ein a¨hnliches Feldverhalten bei der laterale Fokuspositionie-
rung, wie der oben beschriebene Wandler. Mit diesem gro¨ßeren Ultraschallwandler
la¨sst sich bei gleicher Frequenz eine um 38% ho¨here akustische Leistung erreichen.
Bei dem Wandler mit einem Durchmesser von 80mm wa¨ren dafu¨r 368 Elemente mit
dem Elementdurchmesser von 3,5mm notwendig.
Um ausreichende Intensia¨ten bei der Generierung von multiplen Fokussen erreichen
zu ko¨nnen, mu¨ssen Phased Array Ultraschallwandler mit einem gro¨ßeren Durch-
messer als 80mm gewa¨hlt werden. Ein Phased Array Ultraschallwandler mit dem
Durchmesser von 100mm, dem Kru¨mmungsradius von 88mm mit 217 Elementen
mit dem Elementdurchmesser von 4,5mm wu¨rde den angegebenen Anforderungen
genu¨gen und wa¨re bei der Frequenz von 1,5MHz im Bezug auf die Elementanzahl
optimal.
Eine ho¨here numerische Apertur wu¨rde einerseits zur besseren Fokussierung und
somit zur Schonung der Areale vor dem Fokus fu¨hren, gleichzeitig eine Verschlech-
terung bei der Positionierung des Fokus bedeuten.
In der Summe zeigen alle Simulationen, dass eine laterale Positionierung des Fo-
kus unter Beru¨cksichtigung der Baugro¨ße des Ultraschall Phased Arrays mit einer
realisierbaren Elementanzahl nur in einem begrenzten Bereich zwischen 10-20mm
mo¨glich ist. Da Tumoren der Brust durchaus gro¨ßere Dimensionen haben ko¨nnen
und zusa¨tzlich ein Randsaum um den Tumor zur Sicherheit abladiert werden muss,
kann auf eine mechanische Wandlerpositionierung keinesfalls verzichtet werden.
Die Feldformung zur Erho¨hung der La¨sionsrate und somit zur Verku¨rzung der Be-
handlungszeit kann mit Hilfe der Vorsatzlinsen oder Phased Array Ultraschallwand-
ler erfolgen. Mit elektronischem Ansteuern der einzelnen Elemente eines Phased
Array Ultraschallwandlers in ihrer Phase und Amplitude ist es mo¨glich sowohl die
multiple Fokusse zu erzeugen, als auch den Fokus schnell zu positionieren, so dass
ohne den Ultraschallwandler zu bewegen ein Volumen mit dem Durchmesser von
etwa 2 cm abladiert werden kann. Wa¨hrend der Behandlung kann die Schallfeld-
geometrie an Gewebeinhomogenita¨ten angepasst und die Fokus- bzw. La¨sionsgro¨ße
vea¨ndert werden, so dass auch schwer zuga¨ngliche Ko¨rperregionen erreichbar sind.
Mit einem Phased Array Ultraschallwandler kann ein schnelles, kontinuierliches Abs-
cannen durchgefu¨hrt werden, das besonders mit Therapieu¨berwachung kombiniert
werden sollte. Ein Nachteil von Phased Array Ultraschallwandlern ist, dass sie fu¨r ei-
ne vorteilhafte therapeutische Anwendung mindestens 200 Elemente haben mu¨ssen,
was an die Ansteuerelektronik hohe Anforderungen stellt und hohe Preise verursacht.
Dagegen sind Vorsatzlinsen sehr einfach zu bauen und sehr gu¨nstig. Allerdings ist die
Flexibilita¨t wie mit einem Phased Array Ultraschallwandler in diesem Falle nicht
geboten. Die ganze Behandlung wird mit einer festen Schallfeldgeometrie durch-
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gefu¨hrt. Die Anpassung der Schallfeldgeometrie bei der Behandlung, der an Risiko-
organen angrenzenden Gebieten, kann mit den Linsen nicht durchgefu¨hrt werden.
Fu¨r die Behandlung gut zuga¨nglicher Tumore bieten Linsen allerdings eine gute und
kostengu¨nstige Alternative zu Phased Array Transducer.
6 Zusammenfassung
Die Therapie mit hochenergetischen fokussierten Ultraschallwellen (HIFU-Therapie)
ist eine minimal invasive Methode um Tumorgewebe thermisch zu zersto¨ren. Dabei
wird das Gewebe im Ultraschallfokus innerhalb von Sekunden auf Temperaturen
von u¨ber 60 ◦C erhitzt. Dies fu¨hrt zur Denaturierung von Proteinen, zur Zersto¨rung
von Zellen und schließlich zur Ausbildung einer Gewebenekrose bzw. einer La¨sion.
In der Arbeitsgruppe Minimalinvasive Tumortherapieverfahren wurde eine HIFU-
Therapieeinheit zur Behandlung von Mammakarzinomen entwickelt. Als Ultraschall-
quelle dient ein Fix-Fokusultraschallwandler mit einem Durchmesser von 60mm und
einem Kru¨mmungsradius von 68mm. Wa¨hrend einer 10 s langen Beschallung la¨sst
sich etwa ein Volumen von 42µl behandeln. Um das Gewebe vor U¨berhitzung zu
schonen, mu¨ssen zwischen den einzelnen Beschallungen Abku¨hlpausen von 30 bis
40 s eingehalten werden. Fu¨r die Behandlung großer Tumorvolumina werden viele
Einzella¨sionen beno¨tigt, was zu langen Behandlungszeiten fu¨hrt.
Ziel dieser Arbeit war deshalb die Untersuchung von Methoden zur Reduktion der
Therapiezeit.
Zuna¨chst wurde die Mo¨glichkeit evaluiert mittels du¨nner Ultraschallvorsatzlinsen
ein gegebenes hochfokussiertes Schallfeld so zu modifizieren, dass eine gro¨ßere akti-
ve Fokuszone entsteht, bzw. mittels Kombination von mehreren Fokuspunkten eine
große La¨sion erzeugt werden kann. Die entwickelten Linsen modulieren durch die
Dicke ihres Linsenmaterials die Phase des Ultraschalfeldes, wobei die Linsen selbst
in Sektoren und Ringe aufgeteilt waren. Die Simulationen erfolgten mit Hilfe der
Phasenrotations- und der sog. Pseudoinversen Methode. Fu¨r alle Linsen wurden die
Druckfeldverteilungen mittels des Rayleigh-Integrals berechnet und hieraus mit Hil-
fe der Bio-Heat Transfer Equation die Temperaturentwicklung im Gewebe wa¨hrend
der Ultraschallapplikation bestimmt. Zur Beurteilung der Effektivita¨t konnten hier-
mit unter Beru¨cksichtigung der notwendigen Abku¨hlzeiten die La¨sionsraten, also
das pro Zeiteinheit abladierte Gewebevolumen, jeder Linse berechnet werden. Zwei
Linsen mit den besten theoretischen Ergebnissen wurden aus Polystyrol angefertigt
und experimentell getestet. Es wurde die Druckfeldverteilung vermessen und der
Wirkungsgrad der Ultraschallwandler-Linsen Systeme bestimmt. Daru¨ber hinaus
wurde die La¨sionsbildung in einem, in dieser Arbeit entwickelten, gewebea¨hnlichen
Gelphantom untersucht.
In einem weiteren Schritt wurde fu¨r die vorhandene Therapieeinheit ein optimaler
Phased Array Ultraschallwandler konstruiert. Dieser sollte einerseits mit mo¨glichst
wenig Elementen ein gutes Verhalten bei der Fokuspositionierung und der Generie-
rung von multiplen Fokussen zeigen, andererseits aber eine ausreichende akustische
Intensita¨t zur Gewebeablation liefern. Dazu wurde der Einfluss unterschiedlicher Pa-
rameter wie die Anordung der Wandlerelemente, die Elementgro¨ße, die Wellenla¨nge
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und die Wandlergro¨ße eines Phased Array Transducers auf seine Leistungsfa¨higkeit
untersucht.
Neben den Arbeiten zur Schallfeldformung wurde ein neuartiges Ultraschallphantom
auf der Basis einer Polyacrylamidmatrix entwickelt. Zur Anpassung der Ultraschall-
absorption an biologisches Gewebe dienten auf Hu¨hnereiweiß basierende Proteine.
Die schallphysikalischen und die thermischen Materialeigenschaften des Phantoms,
wie Schallgeschwindigkeit, Da¨mpfung, Wa¨rmeleitung oder auch Wa¨rmekapazita¨t
wurden charakterisiert und denen von Gewebe so weit wie mo¨glich angepasst.
Die durchgefu¨hrten Simulationen zur Modifikation eines fokussierten Schallfeldes
haben zwei Linsendesigns hervorgebracht, die besonders vorteilhafte Fokusformen
erzeugen. Eine Linse aus 8 Sektoren unterschiedlicher Dicke und eine Linse, bei der
die Phase des Schallfeldes durch eine Struktur zweier Ringe, die in 8 bzw. 4 Sektoren
unterteilt sind, beeinflusst wird. Die Vergleiche der berechneten Druckfeldverteilun-
gen stimmen mit den experimentell ermittelten im Rahmen der Messgenauigkeit
u¨berein, wobei die Verluste durch die Linsen mit 13% eher gering sind. Das mit die-
sen Vorsatzlinsen wa¨hrend einer Beschallung erzeugbare maximale La¨sionsvolumen
in Gewebe liegt bei 738µl bzw. 460µl. Die Simulationsrechnungen zur thermischen
La¨sionsbildung haben gezeigt, dass sich mit den entwickelten Ultraschalllinsen, ob-
gleich sich die Abku¨hlzeit zwischen den Beschallungen verla¨ngert, eine gro¨ßere ef-
fektive La¨sionsrate mo¨glich ist. So la¨sst sich eine Verku¨rzung der Behandlungszeit
auf bis zu 20-25% erreichen. Dieses Verhalten konnte im entwickelten Ultraschall-
phantom auch experimentell besta¨tigt werden.
Das auf Polyacrylamidbasis aufgebaute und mit Proteinen vom Hu¨hnereiweiß ver-
setzte Ultraschallphantom ist durchsichtig. Ab einer Grenztemperatur von 67 ◦C
kommt es zur sichtbaren Koagulation der im Phantom eingelagerten Eiweiße,
so dass sich eine deutliche weiße La¨sion ausbildet. Die akustischen Parameter
des Phantoms, wie Schallgeschwindigkeit 1540±9m/s (1450-1570m/s Brustgewe-
be) und Dichte 1045±5 kg/m3 (1020 kg/m3) sind denen von Gewebe vergleich-
bar. Eine Ausnahme bildete die Ultraschallabsorption. Sie war um den Faktor
1,5-3 geringer als der in der Literatur fu¨r Brustgewebe angegebene Wert. Auch
die experimentell bestimmten thermischen Phantomparameter, wie die Wa¨rme-
leitfa¨higkeit 0,59±0,06W/m ◦C (0,499W/m ◦C) und die spezifische Wa¨rmekapazita¨t
4270±365 J/kg ◦C (3550 J/kg ◦C) sind mit denen von Mammagewebe vergleichbar.
Mit diesem Phantom war es mo¨glich die Entstehung von Gewebela¨sionen nachzu-
bilden und zu beobachten. Auch konnte die Ablation großer Volumina durch die
Aneinanderreihung von Einzella¨sionen dargestellt und untersucht werden.
Der fu¨r die Therapie von Tumoren der Mamma entwickelte Phased Array Ultra-
schallwandler ist spha¨risch vorgekru¨mmt und hat einen Durchmesser von 80mm bei
einer Brennweite von 70mm. In Simulationsrechnungen konnte gezeigt werden, dass
die zufa¨llige Anordnung der einzelnen Arrayelemente die wenigsten Nebenmaxima
hervorruft. Was die Gro¨ße der einzelnen Elemente betrifft, so muss fu¨r eine laterale
Fokusverschiebung um 10mm, das Verha¨ltnis zwischen dem Elementdurchmesser
und der Wellenla¨nge kleiner als 3,5 gewa¨hlt werden. Bei einer Arbeitsfrequenz von
1,5MHz bzw. einer Wellenla¨nge von 1mm bedeutet dies einen maximalen Element-
durchmesser von 3,5mm. Allgemein la¨sst sich sagen, dass die elektronische Positio-
99
nierung des Fokus mit kleineren Arrayelementen und einer niedrigeren Arbeitsfre-
quenz verbessert wird. Bei einer Anzahl von 230 Elementen, einer Frequenz von
1,5MHz und einem Elementradius von 3,5mm la¨sst sich der Fokus in einem Volu-
men von 20×20×40mm3 positionieren. Um allerdings den Ablationsbereich durch
die Kombination multipler Fokusse zu erho¨hen, sind deutlich mehr Elemente notwen-
dig. Diese Anforderung kann allerdings schon mit 217 Elementen (4,5mm Element-
durchmesser), bei konstanter numerischer Apertur und leicht gro¨ßeren Abmessungen
des Wandlers (Durchmesser 100mm, Brennweite 88mm) erreicht werden. Allgemein
ergibt sich allerdings, dass fu¨r eine realisierbare Elementanzahl von 200-300 die la-
terale Positionierung des Fokus nur in einem relativ kleinen Bereich von 10-20mm
effektiv bleibt. Somit wird deutlich, dass auf eine mechanische Positionierung des
Phased Array Schallwandlers nicht verzichtet werden kann.
Aufgrund ihres großen Potenzials zur Therapiezeitverku¨rzung sollen die entwickelten
Ultraschalllinsen zuku¨nftig fu¨r die HIFU-Therapie von Tumoren der Brust einge-
setzt werden. Da als Linsenmaterial Polystyrol gewa¨hlt wurde, ist auch der Einsatz
im MR-Tomographen ohne Modifikation mo¨glich. Verglichen mit den entwickelten
Ultraschall-Vorsatzlinsen sind Phased Array Wandler hoch flexibel. Sie ermo¨glichen
nicht nur eine schnelle Positionierung des Ultraschallfokus in einem begrenzten Rah-
men, sondern ko¨nnen auch verschiedenste Feld- und Fokusformen erzeugen. Auch
wenn eine mechanische Wandlerpositionierung nicht ersetzt werden kann, so ist es
doch mo¨glich, wa¨hrend der Therapie das Schallfeld und die Fokusgro¨ße der jeweili-
gen Aufgabe anzupassen. Somit wa¨re auch der Aufbau eines solchen Wandlers und
die Integration in die bestehende HIFU-Therapie wu¨nschenswert.
Mit dem im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Ultraschallphantom wurde ein defi-
nierter Standard geschaffen. Dieser ermo¨glicht nicht nur die Beobachtung und Ana-
lyse der La¨sionsbildung, sondern hat im Vergleich zum realen biologischen Gewebe
den Vorteil sich nicht zu vera¨ndern. Die Anwendungsgebiete erscheinen vielfa¨ltig.
So ko¨nnen Simulationsrechnungen schnell und sicher im Experiment u¨berpru¨ft wer-
den. Das Phantom ko¨nnte auch zur Qualita¨tssicherung bei der Ultraschalltherapie
dienen, z.B. zur routinema¨ßigen U¨berpru¨fung der Funktion und der Position eines
therapeutischen Ultraschallwandlers. Da eine Resttoxizita¨t des Polyacrylamids nicht
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